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RESUME 
La tomographie optique diffuse (TOD) designe une technique d'imagerie biomedicale non-
invasive. L'objectif ultime consiste a realiser a l'aide de la lumiere et de techniques optiques 
ce que Ton fait avec les techniques d'imagerie medicale mieux connues comme la tomo-
densitometrie (TDM; « X-ray computed tomography » (CT)), la tomographie d'emission 
par positrons (TEP), ou l'imagerie par resonance magnetique (IRM). Utilisee de fagon 
traditionnelle, la TOD permet de retrouver la distribution spatiale des coefficients d'ab-
sorption et de diffusion optique dans les tissus biologiques. Avec 1'utilisation des agents 
fluorescents, l'imagerie moleculaire est devenue un domaine tres actif de la TOD. Exploi-
ter ces agents par une technique de TOD par fluorescence (TODF) permet de visualier 
non-invasivement et en 3D les processus in vivo jusqu'a une profondeur d'environ 3 cm, 
ce que la microscopie optique ne peut pas faire. Plusieurs prototypes de systemes TODF 
existent presentement. Le desavantage majeur que Ton y retrouve souvent est qu'il s'agit 
de systemes exigeant des mesures avec contacts (utilisation de fibres optiques ou de fluides 
adaptateurs). Le probleme rencontre avec une telle architecture en imagerie sur petit ani-
mal reside dans la difficulte d'amener des fibres optiques en contact avec l'animal. L'uti-
lisation de fluides adaptateurs est egalement problematique puisqu'il est tres difficile de 
mettre l'animal dans le fluide sans le noyer; et cela sans compter que les fluides apportent 
une attenuation et de la diffusion supplemental , le signal optique menant a des mesures 
plus bruitees. Des systemes sans contact ont done vu le jour, mais la majorite ont le meme 
probleme : ils n'exploitent qu'une partie de l'information pouvant etre recueillie. Seules 
des mesures en retrodiffusion ou transillumination sont faites, mais aucun systeme ne 
combine les deux. Des mesures en retrodiffusion/transillumination fournissent davantage 
d'information ce qui permet de sonder plus profondement les tissus tout en gagnant au 
niveau de la resolution du scanner. Dans le cadre des presents travaux, une architecture 3D 
sans contact, integrant une configuration annulaire permettant des mesures en retrodiffu-
sion/transillumination est presentee. Un autre aspect tres present au niveau des systemes 
sans contact est l'utilisation de mesures a regime continu (« continuous wave » (CW)). 
Il l 
Avec de telles mesures, toute dependance au temps est alors impossible, ce qui signifie une 
perte d'information. Les mesures resolues en temps (« time-resolved » (TR)) permettent 
d'exploiter cette dependance temporelle. Davantage d'information peut done etre utilisee, 
comme la possibilte de distinguer les differents types de photons. Une technique novatrice 
permettant la localisation 3D d'une inclusion fluorescente exploitant des mesures TR sera 
presentee. Des resultats illustrant la localisation d'une inclusion demontrent le potentiel 
de cette nouvelle approche fondee sur le temps de vol des premiers photons. 
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Placez une lampe de poche sous la paume de votre main dans le noir et vous verrez une 
faible lueur rouge diffuse a travers celle-ci. Contrairement a ce que l'on pourrait penser a 
prime abord, les tissus humains ne sont pas opaques a la lumiere. En fait, les tissus bio-
logiques laissent relativement bien passer la lumiere pour une certaine plage de longueurs 
d'onde dans le proche infrarouge (PIR) que Ton nomme « fenetre therapeutique ». II s'agit 
de la region spectrale situee entre 600 nm et 1100 nm [Milstein et coll., 2006; Schmidt et 
coll., 2000; Benaron et coll., 2000; Hintz et coll., 1998]. La lumiere PIR perd environ une 
decade de son intensite pour chaque centimetre parcouru [Benaron et coll., 2000; Hintz et 
coll., 1998]. Ainsi, il sum d'envoyer de la lumiere PIR a travers les tissus et d'en recolter 
la lumiere emergente de l'autre cote qui, due a son attenuation, contient des informations 
sur les tissus traverses. Ce principe a ouvert la voie a une nouvelle technique d'imagerie 
medicale baptisee la tomographie optique diffuse (TOD). 
Bien que les tissus biologiques soient relativement transparents dans le PIR, ces derniers 
sont constitues d'un grand nombre de structures de formes, de tailles et d'indices de refrac-
tion varies (vaisseaux, cellules, membranes, etc.). La lumiere se propageant a l'interieur 
d'une telle structure est redirigee dans plusieurs directions de fagon aleatoire et ne se pro-
page pas en ligne droite. On dit alors qu'elle est diffusee. Ce phenomene de diffusion de la 
lumiere rend les algorithmes de la tomodensitometrie (TDM ou tomographie par rayons 
X) inappropries pour reconstruire la distribution spatiale de l'attenuation des tissus et 
ainsi en obtenir des images1 [Hillman et coll., 2001; Eda et coll., 1999; Hielscher et coll., 
1999]. II est essentiel de tenir compte de la diffusion et, pour ce faire, de nombreux de-
veloppements ont ete realises au niveau des methodes de detection et des algorithmes de 
^'utilisation de l'algorithme standard (« Backprojection ») de la TDM en TOD a ete etudiee, mais 
avec un succes limite en terrne de resolution [Benaron et Stevenson, 1994; Walker et coll., 1997; Colak et 
coll., 1997; Turner et coll., 2005]. Cette approche est pratiquement abandonnee maintenant. 
1 
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reconstruction. Notamment, les methodes resolues en temps permettent une separation 
entre les coefficients d'absorption et de diffusion des tissus [Franceschini et coll., 1997]. 
Le developpement de nouveaux algorithmes de reconstruction tomographique pour tenir 
compte de la trajectoire non rectiligne de la lumiere est actuellement un domaine actif de 
recherche [Lasser et Ntziachristos, 2007; Herve et coll., 2007; Yalavarthy et coll., 2006]. 
Les recherches en ce sens feront de la tomographic optique diffuse une technique capable 
de retracer l'absorption et la diffusion optique. 
Dans la communaute medicale, pouvoir imager les proprietes des tissus permet de re-
veler de l'information significative pour diagnostiquer la presence de structures patho-
genes [Ripoll et coll., 2003]. C'est ce qui a motive le developpement de differentes tech-
niques d'imagerie non-invasives telle la TDM, l'imagerie par resonance magnetique (IRM) 
et la tomographie d'emission par positrons (TEP). Au niveau optique, la quantification 
de l'absorption permet une caracterisation chimique des tissus (oxygenation, contenu en 
melamine, quantite d'eau) alors que la quantification de la diffusion permet une caracteri-
sation structurelle des tissus (organisation cellulaire, nombre et grosseur des mitochondries 
et autres attributs des tissus) [Hintz et coll., 1998]. Par exemple, l'hemoglobine (molecule 
ayant pour fonction de transporter Poxygene des poumons aux cellules et le dioxyde de 
carbone des cellules aux poumons) est un fort absorbant pour la lumiere PIR. Responsable 
de plus de la moitie de l'absorption dans le cerveau humain, elle a pour caracteristique un 
spectre d'absorption different selon qu'elle est oxygenee ou desoxygenee. Des contrastes 
observables peuvent ainsi etre obtenus selon son taux d'oxygenation, et permettent du 
coup d'imager et de quantifier les changements fonctionnels au niveau du volume san-
guin [Hillman et coll., 2001; Milstein et coll., 2006; Schmidt et coll., 2000; Benaron et 
coll., 2000]. Ces contrastes sont notamment observables pour les tumeurs. La concentra-
tion sanguine est generalement plus elevee autour d'une tumeur, due a la proliferation 
des vaisseaux sanguins (angiogenese pour soutenir le metabolisme plus grand des tissus 
tumoraux). Ces contrastes reposent sur des agents endogenes (c-a-d des agents naturel-
lement presents dans les tissus). Cela fait de la mammographie optique et de l'imagerie 
du cerveau des domaines applicatifs importants de la tomographie optique. Cependant, 
les petites lesions, d'interet pour un depistage precoce, montrent peu de contraste endo-
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gene. Pour pallier a cela et etendre les applications de la TOD, l'injection d'agents de 
contraste exogenes dans le sujet est devenue inevitable [Hawrysz et Sevick-Muraca, 2000; 
Sevick-Muraca et coll., 2002]. En ce sens, l'utilisation de sondes fluorescentes (fluorophores 
couples a des ligands d'affinite) pour etiqueter des macromolecules specifiques joue un role 
de premier plan [Walker et Wilson, 2005]. Divers types de ligands sont utilises (ex. anti-
corps reconnaissant des proteines de surface de cellules) et des sondes ont ete developpees 
pour une multitude de processus d'interet biologique, princinpalement pour la microscopie 
optique. Cette nouvelle avenue ouvre la voie a l'imagerie moleculaire optique (IMO) in 
vivo permettant d'obtenir de l'information sur des processus biomoleculaires bien precis 
ayant cours a l'interieur d'organismes vivants intacts. Par exemple, en developpement de 
nouveaux medicaments, les tests sont faits sur de petits animaux. Typiquement, on injecte 
des sondes fluorescentes dans l'animal capables de retracer l'activite du medicament. L'ou-
til de choix actuellement pour ce type de tests est la microscopie optique. Elle necessite 
toutefois le sacrifice de l'animal pour en extraire des minces tranches pour analyse sous 
le microscope. Sachant qu'une telle etude demande des prises de mesure longitudinales 
pouvant s'echelonner sur une grande periode de temps, un nombre important d'animaux 
doivent etre euthanasies. L'arrivee de la TOD en IMO est tres prometteuse en ce sens, 
sachant que l'analyse des sondes fluorescentes pourrait etre effectuee in vivo sans tuer 
d'animaux, toutefois a plus faible resolution spatiale que la microscopie. Bref, le develop-
pement d'un appareil TOD permettant l'imagerie moleculaire recele un grand potentiel 
pour devenir une technologie d'imagerie cle. En exploitant la large gamme des sondes 
fluorescentes deja developpees pour la microscopie optique, cette technologie aurait des 
applications en diagnostic (notamment du cancer), en developpement de nouveaux medi-
caments, en genomique, en toxicologic chimique, pour ne nommer que celles-ci [Weissleder 
et Ntziachristos, 2003]. 
Bien que de nombreuses recherches se fassent actuellement au niveau du developpement 
d'un appareil TOD apte a localiser la distribution spatiale de la fluorescence, bien des 
defis restent a etre releves. C'est ce sur quoi le groupe TomOptUS travaille. L'objectif 
general du groupe est la conception et la realisation d'un tomographe optique sans contact 
pour l'imagerie moleculaire sur petit animal. II sera question dans le present memoire 
CHAPITRE 1. INTRODUCTION 4 
de travaux relies a la conception d'un prototype de scanner ainsi que le developpement 
d'un algorithme de localisation de la fluorescence base sur une approche du temps de 
vol des premiers photons. L'introduction d'une nouvelle gamme de detecteurs en TOD 
resolue en temps, soient les photodiodes a avalanche (« avalanche photodiodes » (APD)) 
est egalement presentee. Ce memoire ce divise comme suit : 
Le chapitre 2 se veut une revue des differents systemes developpes a ce jour pour la tomo-
graphie optique diffuse par fluorescence (TODF). A ce sujet, des aspest plus techniques 
sont d'abord presentes. II sera question de la fluorescence, des geometries de scanners, 
de l'excitation, de la detection, des types de mesures ainsi que l'aspect sans contact. Ces 
notions permettront une meilleure comprehension du domaine de la TOD et seront tres 
utiles lors de la discussion portant sur les differents systemes. 
Les chapitres 3 et 4 definissent les travaux du present memoire. On y retrouve les objectifs 
principaux ainsi que la methodologie envisagee pour les atteindre. 
Le chapitre 5 decrit le prototype de scanner developpe. Des caracteristiques relatives au 
temps d'excution ainsi que l'interface logicielle sont presentees. 
Les chapitres 6, 7, 8, et 9 constituent 4 articles qui ont ete publies dans le cadre des 
presents travaux de maitrise. Les trois premiers sont consacres a des articles montrant le 
developpement d'un algorithme de localisation de la fluorescence base sur une approche 
par temps de vol des photons. Le chapitre 6 traite d'une nouvelle approche permettant 
d'obtenir de l'information au niveau de la profondeur d'une inclusion fluorescente. A cet 
effet, une technique permettant l'extraction du temps d'arrivee des premiers photons a ete 
developpee; il s'agit de la technique du discriminateur a fraction constante numerique (nu-
merical constant fraction discrimination technique (NCFD)). Le chapitre 7 presente des 
travaux ou la relation temps vs profondeur trouvee dans l'article precedent est exploitee 
pour en deduire la position de l'inclusion dans un plan. Suivent les travaux du chapitre 8 
qui se veulent un complement a ceux du chapitre 7. On y discute d'une technique per-
mettant d'aller chercher la troisieme dimension, resultant en une localisation spatiale 3D 
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complete d'une inclusion fluorescente en milieu diffusant. De son cote, le chapitre 9 pre-
sente un article portant sur l'utilisation des APDs en TODF resolue en temps. 
Enfin, en derniere partie, la conclusion effectue un retour sur ce qui a ete fait. Elle traite 
egalement de certaines ameliorations a apporter au systeme developpe ansi qu'un apercu 
des travaux futurs relies au developpement de l'algorithme de localisation. 
PREMIERE PARTIE 
Definition du projet de recherche 
CHAPITRE 2 
Etat de I'art 
A ce jour, la plupart des systemes exploitent la nature traditionnelle de la tomographie 
optique diffuse. Des mesures en retroreflexion et/ou transmission sont prises dans le but 
de reconstruire la distribution spatiale de l'absorption et la diffusion dans les tissus. La 
mammographie optique de meme que l'imagerie du cerveau sont de bons exemples de 
domaines actifs de la TOD [Franceschini et coll., 2006; Colak et coll., 1999; Franceschini 
et coll., 1997; Franceschini et coll., 2000; Schmidt et coll., 2000; Benaron et coll., 2000; 
Hintz et coll., 1998; Danen et coll., 1988]. Recemment, avec le developpement des sondes 
fluorescentes qui ne cesse de croitre, la TOD a vu son champ d'interet s'elargir et s'ouvrir 
a l'imagerie moleculaire optique (IMO). Actuellement, plusieurs systemes a l'etat experi-
mental permettent l'imagerie moleculaire sur petit animal. La presente section se veut une 
revue de ces differents systemes. Ce faisant, des notions de base telle une comprehension 
de la fluorescence, de la geometrie du scanner, de l'excitation, de la detection, du type 
de mesures effectuees ainsi que l'aspect sans contact sont necessaires. C'est pourquoi une 
definition de chacune d'elles est d'abord presentee. 
2.1 Fluorescence 
En IMO, le but est de localiser in vivo la presence d'agents fluorescents qui permettent de 
cibler des processus cellulaires et biomoleculaires specifiques. La fluorescence (Fig. 2.1.1) 
est un phenomene physique qui consiste a exciter une molecule avec de la lumiere. Un 
photon d'excitation entrant en collision avec la molecule est absorbe avec une certaine 
probability, et en cas d'absorption, transfere alors son energie a un electron, menant la 
molecule dans un etat d'excitation. Dans cet etat, la molecule devient alors instable et 
voulant revenir a son etat initial, l'electron perdra son energie. En fluorescence, l'energie 












Figure 2.1.1 Principe de fluorescence 
sans emission lumineuse (transition non-radiative) et par la suite une grande quantite est 
perdue resultant en remission d'un photon de lumiere (transition radiative). L'energie 
(E = hv) du photon emis etant plus petite que celle du photon absorbe (ceci etant 
necessaire pour ne pas violer le principe de conservation de l'energie), la longueur d'onde 
(A = c/v) de reemission sera plus longue (couleur differente). 
Temps 
Figure 2.1.2 Decroissance de la fluorescence et temps de vie de fluorescence (r = TVF). 
Suite a une excitation ultra-breve de molecules fluorescentes, la fluorescence emise decroi-
tra et mettra un certain temps avant de disparaitre completement. Le temps de vie de 
fluorescence (TVF) caracterise le taux moyen de cette decroissance qui est generalement 
de forme exponentielle; la figure 2.1.2 montre une courbe typique de ce phenomene. Ce 
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parametre est une source d'informations qui merite d'etre exploitee. En effet, le TVF de-
pend des parametres chimiques environnants (pH, oxygenation, concentration de glucose, 
ou autres substances [Cubeddu et coll., 2002; Lakowicz, 1999]). Sachant que des change-
ments du TVF sont relies au degre de liaison d'une sonde fluorescente a des tissus malins, 
ses caracteristiques permettent en principe d'evaluer quantitativement la concentration 
d'analytes et de detecter la presence de tissus malins in vivo. Toutefois, bien du travail 
reste encore a faire pour exploiter les approches basees sur le TVF, mais citons cependant 
les travaux recents suivants qui vont en ce sens : Kumar et coll. 2006; Soloviev et coll. 
2007; Godavarty et coll. 2005; Kumar et coll. 2008. 
2.2 Geometrie du scanner 
A la base d'un systeme tomographique optique se trouve une source d'excitation qui illu-
mine l'objet et des detecteurs qui recoltent la lumiere qui en ressort. La lumiere recoltee 
peut etre de type retrodiffusee (i.e. reflechie), transmise, ou de type intermediate a ces 
deux cas. Cette lumiere recoltee depend de la geometrie du scanner. Plusieurs arrange-
ments sources/detecteurs existent et ont ete discutes par Pogue et al. [Pogue et coll., 
1999] dans le cadre de l'imagerie intrinseque en absorption et diffusion (i.e. pas d'uti-
lisation d'agents fluorescents). On retrouve i) la tomographic par retrodiffusion (source 
et detecteur du meme cote), ii) la tomographie par transillumination (source d'un cote, 
detecteur de l'autre), Hi) la tomographie par retrodiffusion/transillumination. Chacun de 
ces arrangements peut etre exploite de fagon circulaire ou lineaire (Fig. 2.2.1). 
En analysant ces differentes configurations, on remarque que dans le cas de l'architecture 
en transillumination, l'information recueillie se limite essentiellement aux photons qui ont 
traverse le tissu (photons transmis). Toute la portion des photons retrodiffuses est perdue. 
Ainsi dans le cas ou l'information desiree (ex : presence d'une inclusion absorbante) serait 
situee proche de la surface opposee des detecteurs (Fig. 2.2.1 (b)), l'information la plus 
utile serait evidement contenue dans les photons retrodiffuses. Or la seule information 
obtenue se fera par le biais de mesures en transilluminations ou le rapport signal sur 
bruit (SNR) risque d'etre tres faible. On peut aussi penser au cas oppose ou l'information 
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Figure 2.2.1 Illustration de geometries possibles de scanner (adpate de Pogue et al. [Pogue 
et coll., 1999]). Les Heches sortant du milieu represented la position des detecteurs et les 
Heches dirigees vers l'interieur du milieu representent la position de la source d'excita-
tion. L'inclusion a l'interieur du milieu illustre la presence de tissus malins. (a) imagerie 
lineaire par retrodiffusion (b) imagerie lineaire par transillumination (c) imagerie lineaire 
combinant retro/transillumination (d) imagerie circulaire par retrodiffusion (ou le bloc 
source/detecteur tourne autour du milieu) (e) imagerie circulaire par transillumination 
(ou le bloc source/detecteur tourne autour du milieu) (f) imagerie circulaire combinant 
retro/transillumination. 
desiree serait situee proche de la surface opposee (done tres loin) de la source excitatrice 
(Fig. 2.2.1 (e)). Dans ce dernier cas la lumiere incidente qui atteindra la zone en question 
sera tres faible entrainant la aussi une detection a faible SNR. Des mesures en retrodiffusion 
avec la source illuminant de pres la region d'interet seraient alors plus adequates. 
Au niveau de 1'architecture par retrodiffusion, le meme probleme se pose a l'exception 
que cette fois-ci on ne recolte que des photons retrodiffuses. Tous les photons traversant 
le tissu sont perdus. Dans ce cas, une information qui est eloignee de la surface ou est 
situee la source et les detecteurs (Fig. 2.2.1 (d)) engendrera des mesures a faible SNR. 
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Figure 2.2.2 Reprise de la figure 2.2.1 mais cette fois-ci l'inclusion a l'interieur du milieu 
illustre la presence de fluorescence. 
Comme a prime a bord on ne connait pas la postion de l'inclusion dans le milieu, on 
ne peut savoir quel type de mesure sera le plus adequat. Exploiter a la fois la lumiere 
transmise et retrodiffusee devient done un grand atout. Davantage d'information « utile » 
est recueillie, ce qui permet de sonder plus profondement les tissus tout en gagnant au 
niveau de la resolution du scanner. 
Dans le cas ou il y a presence d'un traceur fluorescent (Fig. 2.2.2), les memes enjeux que 
pour la TOD par absorption et diffusion se presentent. La lumiere produite par ce dernier 
agit du point de vue du scanner comme une source additionnelle interne au sujet, qui sera 
collectee par les detecteurs. Dans le cas de la fluorescence, la lumiere est reemise de fagon 
uniforme dans toutes les directions. II appert done important dans ce cas de detecter tout 
le tour du milieu dans lequel baigne la fluorescence. 
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En general, une augmentation du nombre de mesures ameliore jusqu'a un certain point 
la qualite de la reconstruction de l'image [Lasser et Ntziachristos, 2007]. II faut prendre 
soin d'utiliser des projections permettant un echantillonnage homogene entier de la zone 
d'interet et maximisant le nombre d'angles sur lesquels les mesures seront prises. En 
d'autres mots, la capacite a imager un objet s'accentue avec l'augmentation du nombre 
de projections angulaires autour de l'objet. Par consequent, le balayage angulaire que 
permet la configuration circulaire en retrodiffusion/transillumination est l'architecture 
qui permet l'obtention des meilleures images [Pogue et coll., 1999]. De ce fait, la version 
lineaire est tres limitee lorsqu'il est question d'obtenir de l'information en profondeur, due 
a son manque de projections angulaires. On note enfin que plus le nombre de projections 
angulaires croit, moins la densite spatiale des detecteurs a besoin d'etre grande [Turner 
et coll., 2005]. Cela veut dire que pour parvenir a une resolution spatiale equivalente, il 
faudrait plus de detecteurs dans le cas d'un systeme lineaire que dans celui a geometrie 
annulaire. 
2.3 Excitation 
En considerant une geometrie annulaire, plusieurs scenarios sont possibles pour illuminer 
le sujet sous plusieurs angles (Fig. 2.3.1) : source d'excitation tournant autour de l'objet, 
source fixe ou Ton fait tourner le sujet, ou encore plusieurs sources fixes activees a tour de 
role. Dans le dernier cas, on peut simplifier en n'utilisant qu'une seule source fixe commutee 
vers plusieurs points d'illumination autour du sujet [Pogue et coll., 1997; Schmidt et coll., 
2000; Hintz et coll., 1998]. 
En general, l'excitation lumineuse est produite par un ou des laser(s) (habituellement 
des diodes lasers, ou un laser Ti:Sapphire) [Ntziachristos et coll., 2004; Hillman et coll., 
2001; Turner et coll., 2005; Montcel et coll., 2005; Gibson et coll., 2005]. Tout dependant 
du tissu sous investigation ou de la sonde fluorescente utilisee, on choisira une longueur 
d'onde adequate de maniere a maximiser le contraste entre le phenomene observe et son 
environnement. La plage de longueurs d'onde a utiliser est preferablement dans la fenetre 
therapeutique, soit entre 600 nm et 1100 nm, en raison de la faible attenuation par les 
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Figure 2.3.1 Configuration typique concernant l'excitation lumineuse (a) Une seule source 
mobile autour de l'objet (b) Une source fixe et ou l'on fait tourner l'objet (c) Plusieurs 
sources autour de l'objet. 
tissus biologiques. La source d'excitation peut soit etre en regime continu, etre modulee 
ou pulsee. Cela depend du type de mesures; sujet qui sera aborde a la section 2.5. 
2.4 Detection 
Tout comme l'excitation, la detection peut etre effectuee sous diverses configurations. Les 
plus typiques utilisent plusieurs detecteurs individuels disposes autour de l'objet (soit 
un anneau) ou encore font appel a un bloc-detecteur1 que Ton bouge. L'avantage d'un 
anneau de detecteurs est la recolte de toute la lumiere (transmise et retrodiffusee) en une 
lecture, permettant des prises de mesures plus rapides. Dans le cas d'un bloc-detecteur, 
si l'on desire obtenir l'information provenant des differents types de lumiere, il faut pour 
une position d'excitation donnee, balayer l'objet par une serie de mesures en deplagant le 
bloc, d'ou un temps de mesure plus long. 
Les detecteurs peuvent etre des tubes photomultiplicateurs (photo-multiplier tube (PMT)), 
des photodiodes, des photodiodes a avalanches, des cameras CCD ou encore des cameras a 
balayage ultrarapides (streak camera). Dependamment du type de mesure effectuee (voir 
section 2.5), certains detecteurs peuvent etre plus adequats que d'autres. Du a l'intensite 
lumineuse qui varie beaucoup, le systeme de detection doit pouvoir accommoder une plage 
1Regroupement de detecteurs ne couvrant qu'une partie de l'objet permettant une configuration de 
detection en eventail ou « fan-beam ». 
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dynamique d'environ 80 dB de maniere a obtenir des images de bonne qualite [Siegel et 
coll., 1999]. En presence de traceur fluorescent, il est necessaire d'effectuer une discrimi-
nation des longueurs d'onde de maniere a ne recolter que le signal de fluorescence et non 
le signal du a la source d'excitation. L'utilisation de filtres optiques permet cette selection 
en longueur d'onde. 
A cause de contraintes mecaniques, une configuration ou Ton aurait une serie de sources 
d'excitation autour du sujet combinee a un anneau de detecteurs serait difncilement rea-
lisable faute d'espace. Une telle configuration serait egalement tres dispendieuse vu la 
quantite de sources et de detecteurs requise. La configuration a preconiser serait celle 
integrant un anneau de detecteurs avec une seule source d'excitation fixe ou Ton ferait 
tourner l'objet au centre. Tout en etant plus economique (une source d'excitation), elle 
est plus simple dans la mesure ou il est plus facile de faire tourner l'objet que la source 
d'excitation dans le cas de petits animaux. De plus, par son anneau de detecteurs, on 
serait en mesure, pour une position d'excitation donnee, de recolter toute l'information 
en une seule prise. 
2.5 Types de mesures 
II existe en TOD differentes approches de prises de mesures. Chacune d'elle comporte 
evidemment des avantages et des inconvenients, que ce soit au niveau de leur simplicity, 
leur cout, leur resolution spatiale, leur sensibilite, etc. Un resume de chacune d'elles est 
presente. 
2.5.1 Systeme a regime continu 
Les mesures a regime continu (continuous-wave (CW)) sont sans aucun doute celles qui 
necessitent le systeme le plus simple et le moins dispendieux. II s'agit en fait d'enregistrer 
l'intensite de la lumiere transmise et/ou retrodiffusee suite a l'illumination de l'objet avec 
une source lumineuse continue (Fig. 2.5.1). 










Figure 2.5.1 Mesure en regime continu (CW) 
La source d'excitation est habituellement une diode laser et la detection est faite par 
des photodiodes [Schmitz et coll., 2002] ou une camera CCD refroidie [Schulz et coll., 
2005]. Dans le cas de systemes a photodiodes, aucun element electronique sophistique n'est 
necessaire; ce qui fait d'elle une approche tres economique. II s'agit de mesures qui sont 
simples a faire et comportant un temps d'acquisition court. Le probleme avec les mesures 
CW est qu'elles ne permettent pas la separation des coefficients d'absorption et de diffusion 
avec une seule longueur d'onde [Gibson et coll., 2005]. La solution est done d'aller sonder 
l'objet a plusieurs longueurs d'onde. Pour ce faire, on peut multiplexer temporellement les 
longueurs d'onde au detriment d'un temps d'acquisition plus long. De maniere a ne pas 
ralentir l'acquisition des donnees, un multiplexage frequentiel est souhaitable en modulant 
differentes sources lumineuses a basse frequence (quelques kHz), ce qui permet la mesure 
simultanee a plusieurs longueurs d'onde. A la detection, un lock-in amplifier permet la 
separation des differents signaux [Gibson et coll., 2005]. Sonder a plusieurs longueurs 
d'onde permet d'aller chercher differents contrastes causes par des attenuations differentes 
de ces dernieres. Cela permet du meme coup la differentiation des effets relies a l'absorption 
et a la diffusion. Neanmoins, la presence de milieux heterogenes au niveau des proprietes 
optiques rend impossible de localiser et de quantifier le changement d'absorption [Hillman 
et coll., 2001]. Des mesures en regime continu sont adequates pour effectuer de l'imagerie en 
surface ou a travers de faibles epaisseurs de tissus et ou la resolution n'est pas un critere 
de premier choix. Par exemple, une application active de la tomographique a regime 
continu consiste a l'etude des changements hemodynamiques et d'oxygenation dans les 
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tissus superficiels, comme en imagerie du cortex cerebral [Gibson et coll., 2005]. II reste 
que cette approche rend impossible toute mesure reliee a la dependance au temps. Or 
de riches informations peuvent etre obtenues par des methodes de mesures exploitant 
l'information temporelle, que Ton nomme « time-resolved (TR) ». 
2.5.2 Mesures resolues en temps 
En tomographic optique, lorsqu'on illumine un milieu diffusant avec de la lumiere, les 
photons parcourront divers trajets selon qu'ils ne sont pas diffuses (photons balistiques), 
qu'ils sont peu diffuses (photons serpentiles ou snake photons), ou qu'ils sont fortement 
diffuses (photons diffus). La figure 2.5.2 illustre la situation. 
\ 
Milieu diffusant/absorbant 
Figure 2.5.2 Differents trajets parcourus par les photons 
La difnculte avec des mesures CW est qu'il n'est pas possible de distinguer les photons 
parcourant ces divers types de trajets. Plus un photon subit des diffusions, plus long est 
son trajet dans le milieu et done plus il prendra de temps pour atteindre le detecteur. C'est 
ce raisonnement qui est a la base des mesures resolues en temps, introduites a la fin des 
annees 1980 - debut des annees 1990 [Svanberg, 2004]. La distribution des photons dans un 
milieu diffusant, absorbant et eventuellement fluorescent (via l'injection d'un traceur) est 
tres riche en contenu et permet d'extraire de l'information spatiale relative a l'absorption, 
la diffusion et a la fluorescence du milieu. Ces temps de transit sont obtenus via des 
mesures resolues en temps (TR measurements). En imagerie moleculaire, les mesures TR 
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permettent egalement de trouver le temps de vie de fluorescence (TVF); une information 
tres utile a des fins de diagnostic tel que discute precedemment. 
II existe deux approches pour realiser des mesures resolues en temps. On peut les faire 
directement dans le domaine temporel (time-domain (TD)) ou dans le domaine frequen-
tiel (frequency-domain (FD)). Les approches TD et FD sont en theorie reliees par une 
transformee de Fourier. 
2.5.2.1 Mesures dans le domaine tempore l 
Ce type de mesure permet de reconstruire directement la distribution temporelle (temporal 
point spread function (TPSF)) des photons ayant voyage a l'interieur d'un milieu diffusant. 
Pour ce faire, on envoie des pulses d'excitation lumineux tres brefs (<100 ps) et suite a leur 
propagation dans le milieu diffusant, la duree des pulses resultant s'etendra sur plusieurs 
nanosecondes due aux differents temps de transit des photons causes par leur diffusion 
dans le milieu (Fig. 2.5.3). Grossierement, pour les proprietes optiques typiques des tissus 
biologiques, le pulse s'elargit de l'ordre de 1 ns pour chaque cm de tissus traverse. 
Dans le cas de mesures en absorption/diffusion, le temps auquel le maximum de la TPSF 
est atteint depend du coefficient de diffusion (/us) alors que la pente decroissante de la 
courbe depend du coefficient d'absorption (fj,a) [Hielscher, 2005]. Une TPSF peut etre vue 
comme la fonction de transfert resultant du milieu diffusant et de la reponse du systeme 
de mesure. En deconvoluant la reponse du systeme a la TPSF il est possible de retrouver 
la fonction de transfert associee uniquement au milieu en question. Ce type de mesure 
Milieu diffusant 
Pulse d'entree 
I Sortie (TPSF) 
i - '/V 
Temps 
Figure 2.5.3 Mesure dans le domaine temporel (TD) 
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necessite cependant des equipements specialises; ce qui fait d'elle une technique plus dis-
pendieuse que les autres. En effet, il faut faire appel a une source lumineuse capable de 
generer des pulses tres brefs, a des detecteurs tres sensibles et possedant une grande re-
solution temporelle. Une des premieres techniques utilisees a cet effet fut la camera a 
balayage ultrarapide (streak camera) [Wu et coll., 1995; Wu et coll., 1997]. Bien que ce 
type de camera possede la meilleure resolution temporelle (< 1 ps [Hebden et coll., 1997]), 
elle reste un systeme tres dispendieux ou la surface de collection est petite limitant ainsi 
le nombre de canaux de detection simultanes (8 est typiquement le nombre maximal de 
canaux pouvant etre mesures par une streak camera en utilisant des fibres optiques pre-
sentees a son entree). Les systemes de comptage de photons correle en temps dont les 
performances se sont constamment ameliorees (Time-Correlated Single Photon Counting 
(TCSPC)) ont pris la releve en raison de leur cout moindre [Gibson et coll., 2005]. Ce type 
de detection est base sur un convertisseur temps-a-amplitude (time-to-amplitude converter 
(TAC)) permettant de mesurer le temps de vol des photons [Becker]. Dans ces systemes, 
des tubes photomultiplicateurs (photomultiplier tube (PMT)) sont habituellement utilises 
comme detecteurs. Bien que la resolution soit moindre que celle de la streak camera (en-
viron 30 ps avec MCP PMT a 25000 $ ch., 200 ps etant plus typique), cela suffit pour 
les applications en tomographie optique. Les PMTs possedent une aire de collection d'un 
diametre atteignant habituellement 10 mm. D'autres alternatives existent : par exemple la 
technique d'integration « boxcar » (« boxcar integrator ») utilisee par le passe en imagerie 
optique [Chance et Kaufmann, 1995]. Cette technique utilise des mesures du nombre de 
photons a l'aide d'un detecteur ponctuel (typiquement une PMT) dans une tranche tem-
porelle avec un delai specifique. L'acquisition de plusieurs tranches temporelles decalees 
successivement dans le temps (balayage du delai de la tranche et possiblement changement 
de sa largeur) permet de reconstruire la TPSF. Cette technique a le desavantage que pour 
une tranche donnee, tous les photons en dehors de la tranche sont perdus et ne contri-
buent pas au resultat. Ceci rend le temps d'acquisition tres lent comparativement aux 
systemes TCSPC ou chaque photon detecte contribue a l'acquisition de la TPSF [Becker 
et coll., 2005]. L'approche TCSPC permet egalement une meilleure linearite temporelle 
et une plus grande plage dynamique [Schmidt et coll., 2000]. Une variante de l'approche 
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boxcar est d'utiliser une camera CCD intensifee a crenelage temporel (time-gated ICCD) 
au lieu d'un detecteur ponctuel. Cela permet d'obtenir le nombre de photons dans une 
tranche temporelle specifique [Zacharakis et coll., 2005] sur un element de surface. 
Un systeme TD permet egalement de detecter l'arrivee des premiers photons. Exploiter 
cette information est tres interessant. Les photons ayant le temps de transit le plus court 
ont parcouru le chemin le plus court parmi tous les photons. La diffusion de ces photons 
est done moindre et cela rend possible l'utilisation d'algorithmes de reconstruction plus 
simples [Turner et coll., 2005]. Cette approche est egalement tres prometteuse au niveau 
de la localisation des agents fluorescents par temps de vol [Robichaud et Berube-Lauziere, 
2007b; Robichaud et Berube-Lauziere, 2007a]. 
Evidement des mesures en domaine temporel exigent un temps de collection plus long que 
tout systeme procedant a des mesures CW ou a des mesures dans le domaine frequentiel, 
qui est de Fordre de la seconde [Schmitz et coll., 2002]. Malgre cela et malgre leur cout plus 
eleve, les mesures TD permettent potentiellement de recueillir davantage d'information 
pour la reconstruction de l'image et d'obtenir une meilleure resolution spatiale [Cai et 
coll., 1996], se traduisant en images plus nettes. 
2.5.2.2 Mesures dans le domaine frequentiel 
Les techniques dans le domaine frequentiel ne permettent pas une mesure directe de la 
distribution du temps de transit des photons dans le milieu. On procede plutot en mo-
dulant l'intensite d'une source lumineuse (typiquement de 100 MHz a 1 GHz) et Ton 
mesure l'amplitude et la phase de la lumiere transmise ou retrodiffusee par rapport a 
l'onde incidente (Fig. 2.5.4). Ceci est equivalent a mesurer la transformed de Fourier de 
la reponse temporelle du milieu. En effet, si h(t) est la reponse temporelle du milieu 
lorsqu'illumine par une impulsion infiniment breve (i.e. sa fonction de transfert), alors 
la reponse temporelle du milieu a une excitation sinuso'idale Ae^ut sera donnee par la 
convolution de cette excitation avec h(t), ce qui donne h{u)ewt. Done les mesures FD 
nous donnent h(u) = h(u) emr9{K^))_ Or, il est techniquement impossible de prendre 
des mesures a toutes les frequences. De plus, le contenu en frequence d'une TPSF s'etale 
jusqu'a plusieurs GHz. Meme si l'electronique des systemes FD est capable de supporter 
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Figure 2.5.4 Mesure dans le domaine frequentiel (FD) 
de telles frequences, il n'y a pas de detecteurs assez sensibles pour operer dans cette plage 
et il n'est actuellement pas encore possible de moduler une source lumineuse a de telles 
frequences [Gibson et coll., 2005]. On est done limite a mesurer une partie de la reponse 
frequentielle, ce qui rend impossible de faire une transformee de Fourier inverse pour obte-
nir la reponse temporelle exacte. Pour pallier a cette difficulte, on a generalement recours 
a un modele analytique de la reponse temporelle et on fait une regression (un « fit ») pour 
retrouver les parametres de ce modele a partir des mesures FD. Prenons par exemple la 
mesure d'une courbe de TVF sans absorption ni diffusion2. 
Dans ce cas, le modele est une exponentielle decroissante de la forme 
g(t)=Ae^, (2.1) 
ou Ton suppose que la decroissance commence a t = 0. Pour avoir son equivalent dans le 
domaine des frequences, il faut proceder a sa transformee de Fourier {ui = 2irf) : 
sM 
_ A_ r+°° 
-(iu>+i)t ?H A 2TT (I + itv) dt 
H") 2n (1 + iur) = 9(u) = 
A^. „—i arctan(a;r) 
27 Vl + w2r^ 
(2.2) 
2Dans le cas ou on voudrait tenir compte de la diffusion/absorption, on pourrait utiliser un modele du 
type de celui developpe par Patterson et al [Patterson et coll., 1989] 
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ou <f>(u) = — arctan(o;r) est 1'information de phase et AT
 2 2 donne l'information d'am-
plitude. 
Pour reconstruire la courbe temporelle, comme on n'a qu'un echantillonnage limite, on 
utilisera ce modele dans le domaine frequentiel pour retrouver les parametres A et r du 
modele temporel de la TPSF. Nous avons done besoin d'une information d'amplitude et 
de phase et ce, pour toutes les frequences. 
Avec les valeurs de dephasage obtenues pour plusieurs frequences, il est alors possible 
d'effectuer un « fit » de l'equation 2.2 a ces donnees pour determiner la valeur de r. Une 
fois trouvee, on rapporte cette valeur de r dans l'equation de l'amplitude pour determiner 
la valeur de A a partir des donnees en amplitude mesurees. En somme, Pintensite et la 
valeur du TVF (r) sont en gros equivalentes a l'amplitude et au dephasage recueillis par 
une methode frequentielle. 
A cause des limitations de la technique FD qui viennent d'etre mentionnees, davantage 
d'informations permettant une meilleure distinction entre le coefficient d'absorption et de 
diffusion sont obtenues par des mesures TD qui n'ont malheureusement aucune equivalence 
dans le domaine frequentiel [Gibson et coll., 2005]. De plus, dans le cas d'imagerie de 
tissus tres epais (>6 cm), Pintensite de la lumiere resultante est tres faible (possibilite de 
n'obtenir que quelques photons lors de la detection). Le cas echeant, la seule technique 
assez sensible pour detecter un tel signal est le comptage de photons (mesures TD). De 
plus, la detection des premiers photons est egalement impossible par des mesures FD. La 
TPSF retrouvee par des mesures en domaine frequentiel est une reproduction imparfaite 
de celle que Ton aurait directement obtenue par des mesures temporelles. Notamment, 
au temps t = 0+ , qui correspond a Parrivee des premiers photons, il est impossible de 
resoudre avec exactitude cette portion en FD. Seules des mesures TD permettent une 
detection exacte de ces premiers photons. 
Malgre leur moins bonne sensibilite et leur moins bonne resolution, les systemes FD sont 
beaucoup moins dispendieux et permettent un temps de collection plus court donnant lieu 
a des taux d'acquisition pouvant aller jusqu'a 50 Hz. [Gibson et coll., 2005], ce qui est 
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beaucoup rapide qu'un systeme TD. La source lumineuse est habituellement une diode 
laser dont l'intensite est modulee par un oscillateur generant des ondes radiofrequences. 
Du cote de la detection, on peut utiliser des tubes photomultiplicateurs, des photodiodes 
ou encore des cameras CCD. Cela depend en fait de la sensibilite desiree. Tout comme 
un systeme CW, un systeme FD permet de sonder le milieu a plusieurs longueurs d'onde 
simultanement. II s'agit alors d'effectuer un multiplexage frequentiel en modulant diffe-
rentes sources lumineuses a differentes frequences de modulation [Franceschini et coll., 
1997; Chance et coll., 1998], ce qui est impossible dans le cas d'un systeme TD. II est 
ainsi possible d'aller chercher differents contrastes dus a des attenuations a differentes 
longueurs d'onde en une seule mesure. On peut aussi effectuer ce multiplexage temporel-
lement [Danen et coll., 1988; Eda et coll., 1999; Schmitz et coll., 2002]. Dans ce cas, le 
temps d'acquisition sera d'autant plus long que le nombre de longueurs d'onde utilisees 
pour sonder sera grand. 
2.6 Mesures sans contact 
Un autre sujet tres actuel en TOD est l'aspect dit « sans contact ». Jusqu'a recemment, la 
majorite des systemes utilisaient une approche avec contact. Typiquement, on retrouvait 
des fibres optiques en contact avec le sujet pour acheminer la lumiere d'excitation jusqu'au 
sujet et pour detecter le signal qui en ressort [Pogue et coll., 1997; Schmidt et coll., 
2000; Hintz et coll., 1998]. Cette approche avec contact permet une simplification des 
algorithmes de reconstruction. En effet, sachant qu'il existe deux modes de propagation 
de la lumiere, soit en espace libre dans l'air et en regime diffusant/absorbant dans l'objet, 
cette approche permet d'eliminer la portion voyageant dans l'air libre. Seule la propagation 
dans le sujet est presente. Une autre approche simplifiant la reconstruction consiste a 
reduire l'objet en une forme geometrique simple (typiquement cylindrique). L'approche 
la plus commune consiste a plonger l'objet dans un fluide ayant des proprietes optiques 
semblables a ce dernier. En plus d'impliquer un montage plus complexe, cette technique 
introduit davantage d'absorption et de diffusion provoquant une degradation du SNR et 
de la resolution [Ripoll et coll., 2003]. 
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Avec la venue de 1'IMO, en particulier sur petit animal, la mise en contact de fibres optiques 
avec l'animal est une tache tres fastidieuse en pratique, voire irrealisable. Une solution 
courante a ce probleme est de restreindre l'animal a l'interieur d'une chambre contenant 
un fluide adaptateur d'indices, toujours dans le but de le transformer en une geometrie 
de base [Ntziachristos et coll., 2004]. Or, en plus d'affecter la resolution, la chambre peut 
engendrer des deformations sur l'animal ce qui n'est pas souhaitable, sans compter que 
de plonger ce dernier dans un liquide sans le noyer n'est pas une tache evidente. Une 
technique sans contact permettant l'imagerie de formes arbitraires est done de mise. Dans 
ce cas, il est absolument necessaire de connaitre la forme exterieure de l'objet pour etre 
en mesure de distinguer la portion de la lumiere ayant voyage dans l'air libre de celle 
ayant voyage dans l'animal (milieu diffusant/absorbant). II faut egalement faire appel a 
des algorithmes de reconstruction plus complexes tenant compte des differents modes de 
propagation de la lumiere. 
2.7 Systemes de T O D existants 
L'analyse des systemes qui suit porte principalement sur la geometrie du scanner, le type de 
mesures effectuees ainsi que l'aspect sans contact. Bien que les methodes de reconstruction 
3D de la forme exterieure du sujet de meme que les algorithmes de reconstruction soient 
des aspects importants d'un systeme de TOD, ces notions depassent largement le cadre 
du present document. Par consequent, elles ne seront pas elaborees dans la presente revue 
des systemes de TOD par fluorescence pour petits animaux. 
2.7.1 Systemes de Ntziachristos 
2.7.1.1 Systeme 1 : Mesures C W 
Le groupe de Ntziachristos, au Massachusetts General Hospital (MGH) et Havard, a plus 
d'un prototype a son actif. II a presente en 2004 un systeme tomographique pouvant 
imager la fluorescence a l'interieur de petits animaux (Fig. 2.7.1) [Schulz et coll., 2004; 
Ntziachristos et coll., 2004]. 
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Figure 2.7.1 Ntziachristos et al : Systeme CW [Ntziachristos et coll., 2004] 
Bien que ce systeme n'implique aucun contact direct du detecteur et de la source d'excita-
tion avec 1'animal, une chambre contenant ce dernier est utilisee. L'animal est compresse 
a l'interieur de celle-ci et on y introduit un liquide adaptateur d'indice de maniere a 
simplifier sa geometrie [Ntziachristos et coll., 2004]. A tour de role, une des 32 fibres op-
tiques d'illumination est activee correspondant a une projection. Le type d'informations 
recueillies consiste essentiellement en des mesures CW en transillumination. 
II s'agit d'un systeme simple et economique (une diode laser comme source d'excitation 
et une camera CCD pour la detection). Cependant, de par la necessite de restreindre 
l'animal dans une chambre, ce systeme n'est pas reellement sans contact. N'effectuant 
egalement que des mesures CW en transillumination, une grande portion de l'information 
utile est perdue. De geometrie planaire, les projections effectuees (de type lineaire) ne 
maximisent pas le nombre d'angles sur lesquels les mesures sont prises, aspect important 
discute en section 2.2. La resolution de ce systeme et sa capacite d'imager l'information 
en profondeur sont de ce fait limitees. A noter egalement que toute analyse du temps de 
vie de fluorescence (TVF) ainsi que l'arrivee des premiers photons sont impossibles avec 
des mesures CW. 
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2.7.1.2 Systeme 2 : Mesures CW dans le visible 
En 2005, Ntziachristos et ses collegues ont presente une nouvelle configuration (Fig. 2.7.2) 
[Zacharakis et coll., 2005]. La particularity de ce systeme est la possibility d'imager dans le 
domaine visible. En effet, les proteines fluorescentes, pouvant etre congues pour detecter 
l'expression specifique de genes, ont souvent un spectre d'emission fluorescent couvrant les 
regions du vert et du rouge (500-630 nm). Or les systemes actuels couvrent habituellement 
la region du proche infrarouge (650 nm a 1100 nm). Ce systeme est base sur un laser Argon 
emettant de la lumiere continue a des longueurs d'onde de 488 nm et 514 nm (couleur 
bleue). 
Figure 2.7.2 Ntziachristos et al : Systeme CW dans le domaine visible [Zacharakis et coll., 
2005] 
Pour le reste, on utilise toujours un fluide adaptateur d'indice afin de simplifier la geometrie 
de l'animal. II s'agit de mesures CW en transillumination et vu la faible penetration de 
la lumiere bleue dans les tissus biologiques, il devient impossible de sonder les structures 
epaisses. 
2.7.1.3 Systeme 3 : Mesure resolue en temps 
Un 3e systeme [Turner et coll., 2005], cette fois-ci utilisant des mesures resolues en temps 
est presente a la figure 2.7.3. Bien que ses auteurs n'aient teste cette approche que pour 
des applications de tomographic optique traditionnelles (imagerie de l'absorption et de 
la diffusion), elle reste tres interessante au niveau de la localisation de sondes fluores-
centes [Robichaud et Berube-Lauziere, 2007b; Robichaud et Berube-Lauziere, 2007a]. 
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Figure 2.7.3 Ntziachristos ei a/ : Systeme resolu en temps [Turner et coll., 2005] 
Ce systeme ressemble beaucoup a celui de la figure 2.7.1 sauf quelques modifications et/ou 
ameliorations. On note maintenant une plate-forme pour faire tourner la chambre ce qui 
permet des mesures sous plusieurs angles de projection. Le type de mesures effectuees 
est maintenant resolu en temps dans le domaine temporel. Une camera CCD intensifiee a 
crenelage temporel (time-gated ICCD) est utilisee pour aller chercher l'intensite lumineuse 
a l'interieur d'une tranche temporelle avec un delai fixe specifique (crenelage temporel ou 
« time-gating »). En choisissant un delai court, on isole la portion des premiers photons. 
Ces derniers ayant ete les moins diffuses dans leur parcours en empruntant une trajectoire 
serpentile, il est possible de reconstruire des images avec une resolution limitee en utilisant 
un algorithme standard emprunte de la tomodensitometrie. De plus, il n'y a pas de proce-
dure systematique pour choisir le delai fixe. Cette technique a ete utilisee precedemment 
par plusieurs chercheurs, notammant pour la mammographie laser [Svanberg, 2004]. II 
s'agit encore de mesures uniquement en transillumination, ce qui limite l'information utile 
recueillie. Dans le cas ou ce systeme serait appele a faire de l'imagerie par fluorescence, 
la reconstruction du temps de vie de fluorescence (TVF) serait alors tres long. En effet, 
en ne recoltant que les photons d'une tranche temporelle specifique, tous les autres sont 
ignores. Ainsi, pour reconstruire la courbe du TVF, il faut balayer l'axe temporel par une 
succession de tranches, ce qui necessite un temps d'acquisition enorme. 
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2.7.2 Systeme de Sevick-Muraca et al. 
Servick-Muraca (« Photon Migration Laboratories, Texas A&M University ») presente un 
systeme d'imagerie tomographique permettant des mesures (CW) ou des mesures FD 
(Fig. 2.7.4) [Sevick-Muraca et coll., 2002]. 
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Figure 2.7.4 Systeme de Sevick-Muraca et al [Sevick-Muraca et coll., 2002] 
Ce systeme eclaire en entier l'animal cible et recolte le signal avec une camera CCD in-
tensifies (ICCD). Aucune projection angulaire ou lineaire n'est effectuee; la source et le 
detecteur restent fixent et permettent uniquement des mesures en reflexion. Lorsqu'exploi-
tee en regime continu, l'intensite de la fluorescence emergente de la souris est directement 
enregistree par la camera. Cette technique est beaucoup moins sensible et ne permet pas 
de sonder aussi profondement qu'avec des mesures FD. En mode FD, l'intensite lumi-
neuse est modulee (centaines de MHz) et a la detection on enregistre l'amplitude et la 
phase du signal fluorescent. Comme le detecteur ne peut capter des signaux a une fre-
quence aussi haute, une modulation du gain de l'intensificateur a la meme frequence que 
la source lumineuse est necessaire. II en resulte un signal DC qui sera alors detectable par 
la camera. 
Bien que sans contact, ce systeme n'effectue aucune projection. II s'agit en fait d'un sys-
teme d'imagerie planaire ou l'information reliee a la profondeur est impossible a obtenir. 
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De plus, ne recoltant que les photons retrodiffuses, sa capacite a aller chercher de l'infor-
mation en profondeur est limitee. Bref, ce systeme n'est suffisant que pour obtenir une 
image 2D en surface de la distribution fluorescente. 
2.7.3 Systeme de Schulz et al. 
L'equipe de Schulz (German Cancer Research, Heidelberg Allemagne) propose un systeme 
tomographique par fluorescence sans contact [Schulz et coll., 2005] developpe suite a un 
sejour de Schulz dans le laboratoire de Ntziachristos. II s'agit d'un systeme interessant tres 
semblable a ceux de Ntziachristos puisqu'il permet des prises de mesure sous plusieurs 
projections angulaires. La source d'excitation est une diode laser (670 nm) fixee a un 
chassis permettant un deplacement lineaire. A la detection, on retrouve une camera CCD 
refroidie munie d'une lentille permettant une capture entiere de l'animal a une distance 
de 6 cm. L'animal est place a l'interieur de la chambre et la paire source/camera, reliee 
rigidement, tourne autour de celui-ci a l'aide d'un mecanisme d'entrainement costaud qui 
supporte la camera refroidie (voir figure 2.7.5). 
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Figure 2.7.5 Systeme de Schulz et al [Schulz et coll., 2005] 
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Le systeme effectue des mesures CW en transillumination uniquement. La capacite a 
sonder de l'information en profondeur est done limite. En outre, l'etude du temps de vie 
de fluorescence ainsi que l'arrivee des premiers photons est impossible avec ce systeme. 
On note que la fagon de tenir l'animal a l'horizontale par ses extremites, notamment par 
son museau, n'est pas ideale pour un animal vivant. 
2.7.4 Advanced Research Technologies Inc. (ART) 
ART, une entreprise de la region de Montreal, presente un systeme pour petits animaux 
base sur le temps de vie de fluorescence (TVF) [ART Advanced Research Technologies 
Inc., 2004; Long et coll., ]. Pour ce faire, des mesures TD selon une technique TCSPC sont 
prises. La source d'excitation est une diode laser (670 nm) emettant des pulses brefs (<70 
ps) a un taux de repetition de 80 MHz. A la detection on retrouve un tube photomultipli-
cateur. Par un systeme de lentilles et d'un miroir galvanometrique (permettant de diriger 
un faisceau lumineux tres precisement et tres rapidement) on balaie l'animal en deplagant 
le point d'illumination. Le point de detection est egalement deplace a l'aide d'un miroir 
galvanometrique de maniere a suivre le point d'illumination a distance fixe (Fig. 2.7.6). 
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Figure 2.7.6 Systeme d'imagerie optique developpe chez ART [ART Advanced Research 
Technologies Inc., 2004] 
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A partir des courbes temporelles (combinant TVF et diffusion/absorption) le temps ou 
le maximum est atteint est trouve pour en deduire l'information de profondeur. En ef-
fet, plus la fluorescence est en surface, plus les photons parcourront une courte distance 
avant d'atteindre le detecteur. Une correlation existe done entre le temps ou est atteint le 
maximum d'une courbe de TFV et la profondeur d'ou provient la fluorescence (Fig. 2.7.7). 
Tim« (nm) 
Figure 2.7.7 Relation entre la profondeur de l'inclusion et le temps ou est atteint le 
maximum de la courbe temporelle (combinant TVF et diffusion/absorption) [Gallant et 
coll., 2004]. 
Une difficulte qu'on peut entrevoir avec cette approche est de determiner avec precision la 
position du maximum par un calcul automatise. En effet, la region de la courbe autour du 
maximum a localement la forme d'un plateau ou le signal peut osciller a cause du bruit 
(Fig. 2.7.8). Ainsi la position du maximum peut etre sensible a ce bruit entrainant une 
incertitude dans Interpretation des resultats. 
Un aspect interessant du systeme d'ART, a cause des mesures TR, est la possibilite de 
distinguer des agents fluorescents ayant des spectres d'emission qui se chevauchent. En 
effet, si leurs TVFs different, il sera alors possible de separer des processus fluorescents 
emettant des spectres similaires. Ceci peut devenir necessaire dans le cas ou une sonde 
fluorescente est noyee par la presence de fluorescence naturelle venant des tissus biolo-
giques. Retrouver la position de la sonde est alors tres difficile a moins de recourir a une 
analyse du TVF qui est differente pour chacun des processus fluorescents. 
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Figure 2.7.8 Fluctuation du signal au niveau du maximum d'une courbe de TVF 
Enfin, ce systeme permet des mesures sans contact avec l'animal. Cependant, de par sa 
structure, il n'est pas possible d'effectuer des mesures tout le tour de l'animal et seules 
des mesures en retrodiffusion sont effectuees. Aucune projection angulaire n'est egalement 
faite; il s'agit d'un systeme d'imagerie planaire. Ce systeme d'ART est par consequent 
limite dans sa capacite a imager en profondeur. 
2.7.5 Xenogen 
La compagnie Xenogen, faisant maintenant partie de Caliper Life Sciences Inc., a de-
veloppe un appareil de tomographie optique pour petits animaux permettant l'imagerie 
en fluorescence. II s'agit egalement du permier appareil commercial capable d'imager la 
bioluminescence [Caliper Life Sciences Inc., 2007]. La bioluminescence se definit comme 
etant la production et remission de lumiere par un organisme vivant de fagon autonome 
(la lumiere emise par les lucioles est un exemple). Elle resulte d'une reaction par laquelle 
de l'energie chimique est convertie en energie lumineuse. Comparativement a la fluores-
cence, la bioluminescence n'a done pas besoin d'une source d'excitation externe puisque la 
reaction interne a l'animal fournit l'energie necessaire. Ce phenomene est tres utile dans 
l'etude non-invasive de processus biologique in vivo, car on peut modifier genetiquement 
des animaux pour qu'ils deviennent bioluminescents. 




Figure 2.7.9 Systeme de tomographie optique I VIS™ImagingSystemSD Series deve-
loppe par Xenogen [Caliper Life Sciences Inc., 2007] (a) Vue globale (b) Illustration des 
differentes projections (bien que seulement 4 points de vue soient montres, il est egalement 
possible de prendre des mesures a 45° , 135°, 225° et 315°. 
Ce systeme fonctionne en mode CW et recolte la lumiere retrodiffusee. Une camera CCD 
refroidie (-90°C) est utilisee pour la detection. II s'agit d'un systeme sans contact ou le 
champ de vision est de 15 cm. La figure 2.7.10 montre les images obtenues. II s'agit d'une 
distribution de l'intensite lumineuse superposee a une image de l'animal. Pour obtenir 
l'information de profondeur, un algorithme baptise « Diffuse Luminescence Imaging To-
mography (DLIT) algorithm » est utilise. Se servant des donnees d'emission de photons 
obtenues a la surface de l'animal, et utilisant un model de diffusion des photons dans 
les tissus, cet algorithme permet de deduire la position 3D de la source lumineuse, ainsi 
que son intensite. A noter que le model utilise suppose un milieu homogene, ce qui n'est 
pas tout a fait le cas chez un animal considerant que celui-ci est composee de structures 
ayant des proprietes optiques differentes les unes des autres. La resolution spatiale des 
reconstructions se situe entre 1 mm et 3 mm, dependamment de la position de la source 
dans l'animal. Du aux mesures en mode CW, il n'est pas possible d'effectuer une analyse 
du TVF ni d'exploiter le temps d'arrivee des premiers photons. Enfin, l'aspect mecanique 
n'est pas ideal. Le miroir tournant autour de l'animal, il faut done a chaque rotation faire 
subir une translation a l'animal afin qu'il se repositionne adequatement face au miroir. 
II en resulte done un systeme mecanique complexe et encombrant, rendant difficile une 
integration future a d'autres modalites d'imagerie (TDM, IRM). 
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Figure 2.7.10 Images obtenues avec le systeme de Xenogen [Caliper Life Sciences Inc., 
2007]. II s'agit de 8 images provenant de 8 projections differentes. Sur chaque image, il y 
a eu localisation de la source lumineuse (soit fluorescente, soit bioluminescente) avec une 
distribution de l'intensite a cet endroit (le rouge identifiant l'enregistrement d'une forte 
intensite et le bleu marquant l'enregistrement d'une faible intensite). 
2.7.6 Systeme tomographique de VisEn Medical 
Le FMT™ de VisEn medical consiste en un systeme tomographique offrant des images 3D 
de la distribution fluorescente. II s'agit d'une evolution commerciale du systeme presente 
en section 2.7.1.1. Le principe de base est pratiquement le meme. On procede a differentes 
combinaisons source/detecteur permettant l'obtention de multiples projections. Des me-
sures CW en transillumination, collectees par une camera CCD refroidie, sont effectuees. 
On retrouve a l'excitation 2 canaux distincts, composes respectivement d'une diode laser 
emettant respectivement a 670 nm et a 745 nm. A la detection on retrouve deux filtres 
d'emission qui sont respectivement a 700 nm et a 780 nm. II s'agit d'un systeme avec 
contact. L'animal est plonge a l'interieur d'un chambre remplie d'un fluide adaptateur de 
maniere a le restreindre a une forme geometrique simple. 
Figure 2.7.11 Systeme tomographique de VisEn Medical (FMT) [VisEn Medical] 
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Recemment, VisEn medical a sorti une evolution du FMT, soit le FMT 2500 (voir fi-
gure 2.7.12). Cette nouvelle version permet une imagerie sans contact; l'utilisation d'un 
fluide adaptateur n'est plus necessaire. Ce systeme integre les travaux les plus recents de 
Ntziachristos au niveau des methodes de projections utilisees lors de l'acquisition des don-
nees [Lasser et coll., 2008]. A cet effet, on retrouve un axe motorise sur lequel la chambre, 
contenant l'animal, est fixee. Cela permet la prise de mesures sous plusieurs projections 
angulaires, se traduisant en un gain de la resolution en profondeur. 
Figure 2.7.12 Systeme tomographique de VisEn Medical (FMT 2500) [VisEn Medical] 
2.7.7 Systeme d'imagerie de Kodak 
Le systeme FX Pro de Kodak integre plusieurs modes de detection. Le principal est le mode 
en fluorescence, permettant l'imagerie moleculaire. Dans ce mode, il peut produire jusqu'a 
14 longueurs d'onde d'excitation differentes (380 nm a 780 rim). A la detection, on retrouve 
une camera CCD refroidie avec 4 nitres d'emission pouvant couvrir une plage allant de 
440 nm a 830 nm. Des mesures CW basees sur la lumiere retrodiffusee sont exploitees. 
Aucune mesure tomographique n'est effectuee faisant de ce systeme un imageur planaire. 
L'obtention d'information en profondeur est ainsi absente, rendant impossible la creation 
d'images 3D. Cependant, l'interet pour ce systeme lui vient de Pintegration de l'imagerie 
par rayons X. II permet d'obtenir des images anatomiques sur lequelles on superpose 
l'imagerie moleculaire. Cet aspect bimodal rend possible une localisation anatomique 2D 
des agents fluorescents dans les tissus. 
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Figure 2.7.13 Systeme d'imagerie moleculaire de Kodak [Carestream Health] 
2.7.8 Systeme d'imagerie du CRI 
Cambridge Research & Instrumentation, Inc. (CRI) a developpe le Maestro™ 2. La force 
de ce systeme reside dans sa capacite a separer spectralement la fluorescence provenant 
du milieu (auto-fluorescence) de la fluorescence provenant des agents fluorescents et ainsi 
pouvoir eliminer le signal d'auto-fluorescence. L'auto-fluorescence peut etre pergue comme 
un bruit de fond nuisant au signal utile (fluorescence produite par la peau et les poils de 
l'animal est un exemple d'auto-fluorescence). L'obtention d'images de meilleures qualites 
devient done possible. Ici aussi, une camera CCD refroidie est utilisee a la detection pour 
obtenir des mesures CW en transillumination. Aucune mesure tomographique n'est faite 
resultant en un syteme d'imagerie planaire ou seule une quantification de l'intensite est 
faite. II resulte de la distribution fluorescence des images 2D que Ton superpose a une 
image de l'animal. 
Figure 2.7.14 Systeme d'imagerie moleculaire du CRI [CRI] 
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2.7.9 En resume 
Le tableau 2.7.1 donne un sommaire des systemes discutes precedemment ainsi que le 
creneau vise par le groupe TomOptUS. Actuellement, le gros desavantage des systemes 
purement sans contact en TOD est qu'ils utilisent tous des mesures en retrodiffusion ou 
bien en transillumination [Schulz et coll., 2003; Schulz et coll., 2005; Herve et coll., 2006; 
ART Advanced Research Technologies Inc., 2004]. Aucun ne combine les deux types de 
mesures. La transillumination peut etre adequate pour des structures peu epaisses [Turner 
et coll., 2005], mais dans le cas d'une souris contenant des organes opaques (ex. coeur, foie, 
etc.) il est souhaitable d'obtenir des donnees par la lumiere retrodiffusee [Pogue et coll., 
1999], puisqu'elles pouraient etre les seules qui permettent d'obtenir un rapport signal a 
bruit suffisant. De plus, en imagerie par fluorescence, comme l'emission est isotropique (i.e. 
emission dispersee egalement dans toutes les directions), il appert important de recolter 
le signal sur tout le tour. Utiliser ces deux types d'information pourra vraisemblablement 
permettre de sonder plus profondement les tissus et ameliorerait la resolution des scanners 
TOD actuels (1-3 mm [Ntziachristos et Weissleder, 2001; Schulz et coll., 2005; Caliper Life 
Sciences Inc., 2007]). On note egalement que la majorite des scanners font des mesures 
CW. Bien que cette approche rende ces systemes plus simples et moins couteux, il demeure 
que toute dependance au temps est alors impossible, ce qui signifie une enorme perte 
d'information. Les mesures resolues en temps permettent d'exploiter cette dependance 
temporelle. Davantage d'information peuvent done etre utilisee, comme la possibilite de 
distinguer les differents types de photons. A ce jour, aucun systeme sans contact faisant 
des mesures TR en retrodiffusion/transillumination n'est disponible. L'exploitation des 
premiers photons pour faire de la localisation par temps de vol est egalement une avenue 
encore peu exploree. Cette derniere approche semble prometteuse selon nos resultats; elle 
necessite des algorithmes simples de reconstruction et apprait comme un moyen efficace 
pour la localisation 3D d'une inclusion fluorescente en milieu diffusant [Berube-Lauziere et 
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CHAPITRE 3 
Definition et objectifs du projet 
La section 2.7 fait ressortir 3 aspects decrivant bien la situation actuelle des systemes 
tomograhiques optiques pour petits animaux : 
- Aucun systeme ne combine des mesures en retrodiffusion/transillumination 
- La majorite des systemes sans contact utilisent uniquement des mesures CW 
- L'utilisation des premiers photons pour la reconstruction des images est une avenue 
encore peu exploitee 
L'objectif du groupe TomOptUS est de pallier a ce manque en realisant un tomographe 
optique sans contact et resolu en temps pour Vimagerie par fluorescence sur petit animal. 
Une architecture 3D integrant une configuration annulaire sera utilisee afin d'exploiter 
l'information provenant de la lumiere retrodiffusee et transmise (mesures tout le tour). La 
realisation d'un tel systeme represente un programme de recherche hautement interdisci-
plinaire que Ton peut diviser en trois grands secteurs : 
• Mesures 3-D de la forme exterieure du sujet par vision numerique 
• Conception et realisation mecanique, optique et electronique d'un scanner tomogra-
phique 
• Developpement d'algorithmes de reconstruction tomographique 
Dans le cadre de la presente maitrise, les travaux se rattachent au niveau du 2e et du 3e 
point. L'objectif premier est l'etude de l'arrivee des premiers photons pour en deduire de 
l'information au niveau de la profondeur quant a la provenance du signal fluorescent. A 
cet effet, un systeme permettant l'acquisition de signaux resolus en temps est necessaire. 
Les grandes etapes de mon projet se resument done ainsi : 
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1. Developper un prototype de scanner : 
• Sans contact 
• Permettant des prises de mesures tout le tour de 1'animal 
• Exploitant des mesures resolues en temps 
2. Developpement d'algorithmes de localisation 3D de la fluorescence bases sur le temps 
d'arrivee des premiers photons 
3. Demontrer la viabilite d'une nouvelle gamme de photodiodes a avalanche (APD) 
ultra-rapides comme detecteur en TOD 
Au niveau du troisieme point, il faut savoir qu'actuellement les detecteurs de choix pour 
des mesures TD sont les tubes photomultiplicateurs (PMT). reintegration d'une nouvelle 
gamme d'APD ultra-rapides (G-APD pour « geiger mode APD ») represente une inno-
vation en TOD. Le probleme avec les PMTs est qu'ils sont tres sensibles a la lumiere 
ambiante. II est absolument necessaire de les manipuler dans le noir pour ne pas les en-
dommager. Leurs dimensions sont egalement importantes ce qui impose des contraintes 
mecaniques serieuses si on veut eventuellement en integrer un grand nombre sur un anneau 
de detection. De leur cote, les G-APDs permettent une plus grande densite d'integration. 
En particulier, celles de Micro Photon Devices (MPD) utilisees dans le present projet ne 
sont pas sensibles a la lumiere ambiante. Leur aspect le plus interessant est au niveau de 
leur excellente resolution temporelle (<50 ps comparativement a environ 200 ps pour une 
PMT d'un prix equivalent). Les G-APDs permettent ainsi d'obtenir une meilleure resolu-
tion au niveau des temps de transit des photons, ce qui est tres important pour detecter 
l'arrivee des premiers photons. Le seul point moins interessant vient de leur surface active 
beaucoup plus petite, soit de 50 \xm comparativement a 8 mm pour une PMT. Or cela 
peut etre facilement compense par une configuration optique adequate d'un systeme de 
lentilles [Robichaud et coll., 2007]. 
CHAPITRE 4 
Methodologie 
4.1 Realisation du prototype de scanner 
Pour proceder a des mesures optiques, un montage est necessaire. Ce montage doit pouvoir 
accueillir les canaux de detection que nous developperons et permettre des mesures tout 
le tour de l'objet. A cet effet, etant donne que les premieres mesures ne seront effectuees 
qu'avec un seul canal de detection, le montage doit permettre une rotation du canal de 
detection autour de l'objet a imager (« mire » ou souris) de maniere a simuler la presence 
d'un anneau complet. De plus, de maniere a obtenir une serie de projections angulaires 
de l'objet, un plateau rotatif devra figurer au centre du montage pour en permettre la ro-
tation. Une ebauche preliminaire de cette plate-forme utilisee au debut du present projet 
est presentee a la figure 4.1.1. II faudra egalement integrer au montage un appareil qui 
permettra des deplacements verticaux de l'objet arm d'imager plusieurs tranches tomo-
graphiques. Une automatisation des differents composants du montage sera realisee par 
une programmation Lab View. 
Pour l'objet a imager, debuter immediatement avec un vrai animal complexifierait trop le 
probleme. Nous commencerons plutot avec un objet de forme simple, connue et comportant 
des proprietes optiques stables. Pour ce faire, nous faisons appel a une solution simulant 
les proprietes optiques des tissus biologiques et communement appelee « mire » ou en 
anglais « phantom ». Plusieurs recettes existent. Dans notre cas, nous avons opte pour 
une solution lipidique constitute d'Intralipid@-20% (Baxter) diluee d'un facteur 1:48. Un 
cylindre de verre (diametre = 2 pouces, epaisseur = 1.5 mm, hauteur = 12 mm) sera rempli 
de cette solution, menant a un coefficient de diffusion /is = 5 cm - 1 [Ripoll et coll., 2002]. 
L'inclusion fluorescente sera realisee par un tube de verre (diametre = 4 mm, epaisseur 
= 0.5 mm, longueur = 1 cm et bouche aux deux extremites) rempli d'indocyanine green 
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Figure 4.1.1 Prototype preliminaire 
(ICG). Cet agent fluorescent comprend un spectre d'absorption maximal a une longueur 
d'onde de 780 nm et reemet a une longueur de 830 nm. La concentration utilisee sera de 10 
/j,Mol/£. Une mince tige de metal sera fixee a une extremite de l'inclusion, ce qui assurera 
son maintien a une hauteur constante tout en permettant de la bouger lateralement. 
4.2 Algorithme de localisation de la fluorescence 
Ann d'exploiter le temps d'arrivee des premiers photons, une technique de detection reso-
lue en temps est necessaire. Pour ce faire, une technique de comptage de photons correle 
en temps (Time-Correlated Single Photon Counting (TCSPC)) sera utilisee. II s'agit d'une 
methode de detection en domaine temporel. Les modules utilises seront ceux de la com-
pagnie BECKER & HICKL GMBH [Becker, t Ed]. Cette methode de detection necessite 
egalement l'utilisation de pulses lasers tres brefs obtenus avec un laser Tsunami de la 
compagnie Spectra-Physics (longueur d'onde = 780 nm, puissance maximale de sortie = 
750 mW, taux de repetition = 80 MHz, duree du pulse = 150 fs FWHM). 
Ceci dit, et avant de se lancer directement dans le developpement d'algorithmes de loca-
lisation, une validation du concept s'impose. II nous faut elaborer dans un permier temps 
une technique permettant l'extraction des temps d'arrivee relies aux premiers photons. 
II faut voir si Ton peut extraire une relation entre ces temps d'arrivee et la profondeur 
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Figure 4.3.1 Configuration typique d'un canal de detection 
de l'inclusion fluorescente. Si cela fonctionne, nous irons alors plus loin et chercherons a 
developper un algorithrne exploitant les temps d'arrivee. Le but ultime sera d'utiliser les 
temps d'arrivee des premiers photons pour localiser en 3D la position de l'inclusion en 
milieu diffusant. 
4.3 Integration d'une APD comme detecteur 
Que ce soit un canal de detection integrant une PMT ou une APD, la base reste la meme. 
Le but du canal est de faire le pont entre le point de collection sur l'objet et le detecteur. 
On retrouve habituellement un arrangement de lentilles permettant une focalisation du 
signal sur toute la surface active du detecteur. En imagerie par fluorescence, on retrouve 
egalement des nitres optiques qui permettent de ne selectionner que le signal fluorescent. 
La configuration typique utilisee est presentee a la figure 4.3.1. Dans le cas d'un canal 
integrant une APD, la seule difference reside dans le choix des lentilles. Comme sa surface 
active est beaucoup plus petite (50 fim comparativement a 8 mm pour une PMT), il faudra 
modifier la configuration optique afin de focaliser correctement le point de collection sur 
la surface de detection de l'APD. Enfin, des comparaisons entre les resultats obtenus avec 
PMT et APD seront effectuees pour valider l'utilisation de l'APD en TOD. Le tableau 4.3.1 
















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Developpement du prototype 
CHAPITRE 5 
Developpement du prototype 
5.1 Description 
Le systeme developpe est montre a la figure 5.1.1. II permet des mesures sans contact 
resolues en temps. On retrouve a la detection un canal (integrant soit une APD ou une 
PMT) fixe sur un disque rotatif. Le canal est relie a un module de comptage de photons 
correle en temps (module TCSPC de la compagnie Becker & Hickl GmbH) permettant 
l'acquisition des signaux. A la source d'excitation on retrouve un laser Tsunami de la 
compagnie Spectra-Physics (longueur d'onde = 780 nm, puissance maximale de sortie = 
750 mW, taux de repletion = 80 MHz, duree du pulse = 150 fs FWHM). Ce prototype 
permet des prises de mesures sur plusieurs projections grace a un plateau rotatif sur lequel 
repose l'objet (dans notre cas la mire). Afin de simuler un anneau de detecteur permettant 
la recolte du signal tout le tour de l'objet, un disque rotatif est utilise et fait tourner le 
canal de detection. A noter qu'il est impossible de prendre des mesures sur un intervalle 
de ±40° de part et d'autre de l'axe laser, le faisceau laser etant bloquee dans cet intervalle 
par le canal de detection. Afin de permettre des prises de mesures sur plusieurs tranches, 
un piston de translation est utilise pour effectuer les deplacements verticaux. 
Une precaution au niveau de l'excitation de la fluorescence a egalement ete prise. L'agent 
fluorescent a tendance a se photo-degrader avec le temps (« photo-bleaching » suite a son 
excitation repetee et le signal fluorescent diminue avec le temps). Un moyen de reduire 
les effets de ce phenomene est de minimiser la dose laser envoyee dans la solution. Un 
obturateur est done utilise a cette fin. Son role consiste a laisser passer le faisceau laser 
uniquement dans les moments d'acquisition et de bloquer autrement (i.e. pendant que 
le systeme effectue un mouvement). L'obturateur joue egalement un role de protection. 
Dans le cas ou il y a un signal trop puissant sur le detecteur, ce qui pourrait l'endommager 
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(particulierement important pour les PMTs), l'obturateur s'enclenche automatiquement 
et bloque le faisceau laser arm de ne pas l'abimer. 
Selon le type d'experience effectuee, une variation de l'intensite laser envoyee sur l'objet 
peut etre necessaire. Une roue a densite variable montee sur un disque rotatif est utilisee 
a cet effet. II est ainsi facile et rapide de varier l'intensite. 
Mire 
Faisceau laser (axe en z) 
axe en y 
axe en x 
WL 
ateaux rotatifs 
\_^ Piston de 
translation 
Figure 5.1.1 Prototype developpe 
5.2 Temps d'execution 
Le systeme congu est tres versatile et permet d'effectuer differentes sequences selon les 
besoins. Comme explique dans Particle du chapitre 8, deux sequences nous interessent plus 
particulierement, soit celle permettant de determiner la tranche horizontale dans laquelle 
se situe une inclusion fluorescente et celle permettant une localisation 2D de l'inclusion 
dans cette tranche. Dans les deux cas, le temps d'acquisition (soit le temps pendant lequel 
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nous comptons les photons arrivant au detecteur) est de 5 secondes. Pour la premiere 
sequence, il s'agit d'un balayage de l'axe vertical a tous les mm sur une longueur de 50 
mm, et ce pour 8 positions angulaires differentes de l'objet. Le temps d'execution d'une 
telle experience est d'environ une heure. La deuxieme sequence consiste en de multiples 
mesures prises tout le tour de l'objet, et ce pour plusieurs projections tomographiques. 
Dans le cas d'un senario typique ou le canal de detection effectue une rotation allant de 
40° a 320° par intervalle de 10°, et pour des projections de l'objet allant de 0° a 350° par 
intervalle de 10°, le temps d'execution est d'environ 3 heures. Eventuellement, ces temps 
diminueront d'un facteur 16 avec l'integration de 16 canaux de detection. 
5.3 Controle par ordinateur 
Ce systeme est entierement controle par ordinateur via un logiciel developpe dans Lab-
View. L'utilisateur n'a qu'a fournir au logiciel quelques parametres d'entree et par la suite 
le processus est entierement automatise et ne necessite aucune intervention de l'usager. 
L'interface utilisateur est presentee a la figure 5.3.1. Pour chaque plateau de rotation ainsi 
que pour le piston de translation, il faut specifer les limites relatives aux deplacements 
souhaites de meme que l'increment entre chaque position. Une option d'asservissement en 
intensie est egalement disponible. L'asservissement augmente ou diminue en temps reel 
la puissance laser envoyee sur l'objet afin d'obtenir des signaux fluorescents comportant 
toujours une amplitude semblable a la detection. 
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Optics East 2006 : NCFD 
6.1 Mise en contexte 
Cet article a ete publie dans le cadre de la conference Optics East 2006 a Boston en 
octobre 2006. Une presentation orale resumant les resultats de nos recherches a ete faite 
lors de la seance portant sur le comptage de photons correle en temps. Bien que le premier 
auteur de cet article soit Yves Bembe-Lauziere, nous avons convenu de l'inclure au present 
memoire car le sujet traite est a la base de tous les travaux a suivre. Cet article a done 
grandement sa place et au lieu de tout le reecrire, il est presente dans sa version integrate. 
A noter que j 'ai contribue a part egale avec mon directeur de recherche (l'auteur principal) 
a la realisation de cet article. 
6.2 Ti tre de I'article 
Version anglaise 
Time-resolved fluorescence measurements for diffuse optical tomography using ultrafast 
time-correlated single photon counting 
Version frangaise 
Mesures resolues en temps de la fluorescence pour tomographie optique diffuse utilisant 
une technique ultra-rapide de comptage de photons correle en temps 
6.3 Auteurs 
Yves Berube-Lauziere et Vincent Robichaud 
Laboratoire TomOptUS, Departement de genie electrique et de genie informatique 
Universite de Sherbrooke, 2500 boul. Universite, Sherbrooke, Quebec, J1K 2R1, Canada 
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6.4 Resume de I'article 
Cet article presente une nouvelle approche permettant d'obtenir de l'information au niveau 
de la profondeur d'une inclusion fluorescente baignant dans un milieu diffusant. Cette tech-
nique s'appuie sur des mesures resolues en temps de la distribution des temps de vols des 
photons fluorescents suite a une excitation laser ultra breve. Nous formulons Phypothese 
que les photons associes au temps de transit le plus court ont emprunte une trajectoire 
quasi-rectiligne (photons serpentiles). Dans cet esprit, il devrait alors etre possible d'obte-
nir de l'information de profondeur par une analyse des temps de vol des premiers photons. 
Afin d'extraire de maniere stable les temps d'arrivee des premiers photons, une technique 
novatrice consistant en une version numerique du discriminateur a fraction constante (nu-
merical constant fraction discrimination technique) est presentee. Les resultats obtenus 
montrent bien l'existence d'une relation quasi-lineaire entre les temps d'arrivee et la pro-
fondeur de l'inclusion. Cette approche servira eventuellement a effectuer une localisation 
3D d'une inclusion fluorescente en milieu diffusant. 
Time-resolved fluorescence measurements for diffuse optical 
tomography using ultrafast time-correlated single photon 
counting 
Yves Berube-Lauziere and Vincent Robichaud 
Laboratoire TomOptUS, Departement de genie electrique et de genie informatique 
Universite de Sherbrooke, 2500 boul. Universite, Sherbrooke, Quebec, J1K 2R1, Canada 
ABSTRACT 
We develop a novel approach to infer depth information about a small fluorophore-filled inclusion immersed 
in a scattering medium. It relies on time-resolved measurements of the time of flight distribution of emitted 
fluorescent photons after short pulse laser excitation. The approach uses a novel numerical constant fraction 
discrimination technique to assign a stable arrival time to the distribution's early photons. Our experimental 
results show a linear relationship between these arrival times and the position of the inclusion. This approach 
will serve as a useful technique in fluorescence diffuse optical tomography. 
Keywords: Fluorescence, Diffuse Optical Tomography, Time-Resolved Measurements, Time-Domain, Time-
Correlated Single Photon Counting, Numerical Constant-Fraction Discrimination, Time Point-Spread Functions 
1. I N T R O D U C T I O N 
Our motivation for the present work is to infer depth information about a small fluorophore-filled inclusion 
immersed in a scattering medium from time-resolved measurements of emitted fluorescence after short pulse 
laser excitation. The present work will serve in a fluorescence diffuse optical tomography (FDOT) scanner that 
we are developing for small animal non-contact molecular imaging. More precisely, our goal is to exploit the 
arrival time of early fluoresced photons to localize the inclusion with a time-of-flight (TOF) technique. 
The rationale behind our approach is motivated by the following gedanken experiment: Imagine that a 
diffusing medium were not diffusing, that we had infinitely short laser pulses propagating as spherical waves, and 
that our fluorophore had an infinitely short lifetime, while emitting a spherical wave with a measurable amount 
of light when it fluoresces. The fluorophore can here be seen as a secondary source of light within the medium. 
Using spherical waves for describing light propagation provides a rough, but nevertheless useful, picture of how 
light pulses travel in a diffusing medium. In this thought experiment, after a laser pulse is injected into the 
medium, the time for the first fluorescent photons to be detected at a given position on the boundary of the 
medium is determined by 1) the time taken by the laser spherical wavefront to reach the inclusion, plus 2) the 
time for the fluoresced spherical wavefront to reach the detection position. Fig. 1 (a) illustrates the situation. 
By measuring the time between the injection of a laser pulse in the medium and the arrival of fluoresced photons 
at several locations around the medium, it is then possible to infer the position of the inclusion. This is a TOF 
technique, with several measurements around the medium being required to avoid ambiguity on the possible 
location of the inclusion (i.e. to break the degeneracy between symmetrical situations from the detector's point 
of view). Fig. 1 (b) illustrates this. 
Correspondence should be sent to Y. B-L. at Yves.Berube-Lauziere@USherbrooke.ca 
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Figure 1. (a) Cross-sectionnal view of a cylindrical phantom used in the gedanken experiment, (b) Indistinguishable 
position (from the detector's temporal point of view) of the inclusion (in dark) from that shown in (a) (reproduced here 
in light gray). In both cases, the fluoresced light will reach the detector in the same time because the total path traveled 
(i.e. by the laser excitation pulse and the fluoresced light) is the same. 
In reality, light pulses are broadened as they travel in diffusing media. Two types of photons can be distin-
guished: ballistic photons that do not suffer scattering events at all (which are not detectable1 in thick (> lcm) 
biological tissues ), and diffused photons whose time of flight distribution (time point-spread function (TPSF)) 
starts some delay after the time it takes for ballistic photons to propagate.2 Consider the early arriving photons 
in real measurements of fluorescence TPSFs (FTPSFs), i.e. photons detected in the leading rising edge of an 
FTPSF. Being the fastest to reach the detector, 3 important facts can be said about them: 1) they must have 
resulted from the early laser photons that reached and excited the fluorophore, 2) they must have been emitted 
early by the fluorophore (i.e. in the early part of the fluorescence decay curve), and moreover, in both previous 
these processes, the photons must have followed a near ballistic path (i.e. be so-called "snake photons"). This 
brings us close to our gedanken experiment if we identify early photons with our spherical wavefronts. 
Exploiting temporal information from time-resolved signals to infer the position of a fluorescent inclusion in 
a scattering medium has been first described by Feld, and coworkers.3 Their approach uses the rising edge 50% 
point of the FTPSF maximum as the early photons arrival time. In further work,4 the convolution theorem 
for Laplace transforms is exploited to devise a tomographic reconstruction algorithm from time-resolved data 
based on the diffusion approximation model for light propagation in scattering media. Their algorithm requires 
an optimal s value of the Laplace transform to be chosen. This choice is a trade-off between temporal (and 
consequently spatial) resolution (better at earlier times) and signal-to-noise ratio (SNR) (better at later times). 
However, no complete procedure on how to compute the optimal s is described. In a similar vein, Gallant et 
al. from ART have proposed to use the FTPSF maximum.5 Their motivation was to determine the depth of 
fluorescent inclusions with ART's eXplore Optix ™ system, a planar geometry time-resolved non-contact small 
animal imager.6 Disadvantages of using the FTPSF maximum are: i) the FTPSF curve is relatively fiat nearby 
the maximum, thus making the search for the maximum prone to errors due to noise, and ii) the maximum does 
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Figure 2. Schematic of the experimental setup showing the laser source, the phantom containing the fluorescent inclusion, 
the optical components (lens, attenuator, filters), and the PMT detector. 
not convey information from the fastest detectable photons. 
In this article, we assign a stable arrival time to early photons detected in the front edge of FTPSFs by way 
of a novel numerical constant fraction discrimination (NCFD) technique. Our experimental results show a clear 
linear relationship between these arrival times and the position of a fluorescent inclusion. 
2. MATERIALS A N D EXPERIMENTAL SETUP 
2.1. Optical setup 
A schematic of the experimental setup is shown in Fig. 2. A Tsunami laser (Spectra-Physics, Mountain View, 
CA, USA), is used (wavelength set to 780nm, maximum output power = 750m W, repetition rate = 80MHz, pulse 
duration = 100/s FWHM). The optical power was attenuated by a neutral density absorptive filter to 47m W 
and directed to our phantom. Detection was made using a time correlated single photon counting (TCSPC) 
system (Becker&Hickl GmbH, Germany: SPC-134 and PMC-100 PMT). The PMT was cooled for reducing dark 
noise. The diffused light emitted from the phantom was first collected by a plano-convex lens (focal length = 
25.4mm) and then focussed onto the photocathode of the PMT by a plano-convex lens (focal length = 200mm). 
With this configuration we image a <j>= 1.25 mm spot on the phantom onto the whole surface area of our PMT 
((f> = 10mm). Between the two lenses, an optical attenuator is inserted to ensure that the intensity of detected 
light does not saturate or damage the PMT and that the photon flux is sufficiently small to prevent detection 
of multiple photons during each laser cycle (single photon counting limit).7 Interference filters (Omega Filters, 
Brattleboro, VT, USA) were also inserted to attenuate as much as possible the laser wavelength. 
2.2. Phantoms 
We used a phantom to simulate tissue optical properties. It consisted of a 2 inch outer diameter glass tube (wall 
thickness = 1.5mm, length = 12cm) filled with a 48:1 (V/V) aqueous dilution of Intralipid® 20% (Baxter). 
This suspension liquid yields a scattering coefficient of fis = 5cm - 1 . 8 In this scattering solution we inserted a 
54 
U ! "L 
X . X 
(a) 
Figure 3. Top view of the setup, (a) Measurements taken by displacing the inclusion perpendicular to the laser beam 
axis, (b) Measurements taken by displacing the inclusion parallel to the laser beam axis. 
fluorescent inclusion made with a glass tube (O.D. = 4mm, wall thickness = 0.5mm, length = 1cm, caped at 
both ends) filled with indocyanine green (ICG) (Fisher Scientific), a NIR fluorescent agent (absorption peak @ 
780nm, emission peak @ 830nm), at a concentration of 10/JMO\/£. The inclusion was attached at one end with 
a very thin nylon wire to allow us to fix it at a constant height along the z axis while being able to move it in 
the x-y plane. 
2.3. Measurements 
As shown in Pig. 3, we took measurements on the phantom at right angle with respect to the laser beam. The 
TCSPC collection time was 10 seconds. The cylinder surface was positioned a focal distance away from the 
collecting lens. The laser beam was adjusted at the same height as the inclusion and so that it hit the phantom 
at the center (Fig. 3). First, a background measurement (i.e. without an inclusion embedded in the medium) 
was made (Fig.4). As can be seen, we detected a small amount of light at the laser wavelength. Better optical 
filtering would have avoided this laser leak-through. We are currently working on more efficient optical filtering 
to avoid this. A first set of measurements was made by displacing the inclusion perpendicular to the axis of the 
laser beam (Fig. 3a) and a second set by displacing the inclusion parallel to the axis of the laser beam (Fig. 3b). 
The measurements consisted of a different position of the inclusion in the corresponding axis from -2 cm to +2 cm 
with a moving step of 2 mm. The raw data acquired with our TCSPC system consisted FTPSFs which combine 
the effect of the temporal broadening of the laser pulses within the medium, the fluorescence decay and the 
temporal broadening of the fluoresced light. 
3. DATA PROCESSING 
To eventually locate a fluorescent inclusion using information from early photons times of flight, we need to 

















Figure 4. Plot of the signal obtained without a fluorescent inclusion embedded in the phantom. A small amount of laser 
leak-through is detected (max. number of photon counts around 1500) 
rising. However, this is prone to noise in real measurements, since few photons are detected in that portion of 
the FTPSF. Using the rising edge of the FTPSF is a better alternative, but a leading edge discriminator cannot 
be used since FTPSFs vary in amplitude depending on the location of the inclusion. This is analogous to the 
difficulty met in the electronic detection of single photon PMT pulses in TCSPC systems.9 We thus implemented 
a numerical constant fraction discriminator (NCFD) technique. The NCFD is designed to trigger on a certain 
optimum fraction of the FTPSF height. It results in a bipolar signal with a zero crossing which is independent 
of the pulse amplitude. These zero crossings correspond to the arrival time we assign to the early fluoresced 
photons. Fig. 5 illustrates the steps to achieve the NCFD. Each FTPSF and the background measurement were 
first smoothed with a digital Butterworth low-pass filter of order 2 and cutoff frequency at 3GHz. Thereafter the 
smoothed background was subtracted from the smoothed FTPSF. This will be called the background subtracted 
filtered FTPSF (BSFTPSF). The BSFTPSF was then delayed (delay = 0.48ns), inverted and attenuated by a 
fraction r\ of the original amplitude*. This was next added to the BSFTPSF. The bipolar signal obtained is 
finally analyzed to find its zero crossing. 
4. RESULTS 
The NCFD was applied to each FTPSF to find a relationship between the zero crossing and the position of the 
fluorescent inclusion in the scattering medium. As Fig. 6 exhibits, there is a nice quasi-linear relationship between 
the positions of the inclusion and the arrival times of early photons in the range from -1.2cm to +2cm for both 
perpendicular and parallel measurements. From -1.2cm to -2cm, the data do not to follow the same trend as the 
rest of the data. In fact, in this range, not enough fluoresced photons are collected for reliable data to be acquired. 
Fig. 7 (a) and (b) shows the degradation of the raw FTPSFs for perpendicular and parallel measurements as the 
*r\ was set to 1.0 (no attenuation) 
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Figure 5. Steps to achieve our NCFD shown for raw data from a perpendicular measurement at position +1.2cm. (a) 
Raw data (FTPSF). (b) Filtered background signal subtracted from filtered FTPSF (BSFTPSF). (c) BSFTPSF added 
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Figure 6. Graph showing the linear relationship between the positions of the fluorescent inclusion and the arrival time 
of early fluoresced photons as determined with our NCFD technique. 
inclusion gets farther, and Fig. 7 (c) shows the NCFD result for a perpendicular measurement at -1.2cm. Notice 
the oscillations in the NCFD signal. We eliminate these cases by a simple thresholding technique: FTPSFs that 
do not contain enough photons are rejected (which is equivalent to say that the photon count rate was too low 
when they were acquired). For parallel measurements, this occurs when the inclusion is getting too far from 
the entry point of the laser into the phantom. Then not enough laser power reaches the inclusion to produce 
a reliable measurement at the detection spot on the phantom. In the case of perpendicular measurements, the 
inclusion is too far from the detection spot below -1.2cm. This shows clearly in Fig. 8 which serves to compare 
perpendicular measurements at (a) -1.2 cm and (b) +1.2 cm. Because of the symmetry of these positions with 
respect to the laser entry point, there is definitely enough laser light reaching the inclusion at -1.2cm. The 
reason is as follows: In perpendicular measurements, the path traveled by the laser light to reach the inclusion 
and the laser power exciting the inclusion are the same for symmetrical positions with respect to the center of 
the phantom (Ocm), see Fig. 3 (a). The only parameter that influences the arrival time of the early fluoresced 











(FTPSF f t i teredHbackgrojnd filteredl-BSFTPSF | 
-v 
y \ 3 ^ * 
| : — * — Perpendicular to laser 
• - * - - Parallel to laser 
v : [ ] 
% , : 
;
 K 4 \ 
* - • ^ ^ * J 
: i r ^ . ^ 
57 
-50t 
without fluorescent Inclusion 
fluorescentlncluaion at-1.4cm 
fluorescent inclusion at -1.2cm 
fluorescent inclusion at -1cm 
fluorescent Inclusion at -0.6cm 
(a) 
ill 
without fluorescent Inclusion 
fluorescent inclusion at-1.4cm 
fluorescent inclusion at -1.2cm 
fluorescent inclusion at - 1 
• fluorescent Inclusion at -0 
(b) 
(FTPSFMeredHbackg round 
BSFTPSFWifted by 0.48m 
BSFTPSF Miiftea and Invert** 
filleted H3SFTPSF 
Figure 7. Filtered FTPSFs showing the degradation of the signal when the fluorescent inclusion is getting farther (a) 
from the detector in the case of perpendicular measurements, and (b) from the laser entry point in the case of parallel 
measurements. The farther the inclusion, the more alike is the signal to a background measurement. This illustrates 
the necessity for a background measurement, (c) shows the NCFD results for the -1.2cm measurement. Notice how the 
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Figure 8. Comparing data at (a) -1.2cm and (b) +1.2cra for perpendicular measurements. Notice that the extent of the 
vertical scales are not the same in (a) and (b). 
that spot. A similar reasoning is applicable to parallel measurements (see Fig. 3 (b)): For symmetrical positions 
of the fluorescent inclusion with respect to the center, the distance traveled by the fluoresced light to reach the 
detection spot is the same, but the path followed by the laser light that differs. 
5. CONCLUSIONS A N D F U T U R E WORK 
This work has focused on a stable NCFD technique to determine the arrival time of early photons in FTPSFs. 
It does not depend on the FTPSF amplitude, and is minimally prone to noise. Our measurements, made in 
a non-contact manner, and our experimental results show the usefulness of this technique in providing depth 
information from time-resolved signals. Indeed, a linear relationship between the arrival time and the depth of 
a fluorescent inclusion was demonstrated. These are very encouraging results towards deriving a time-of-flight 
based fluorescence diffuse optical tomography reconstruction algorithm for a non-contact small animal scanner 
we are developing. We were able to establish a simple criterion for discarding FTPSFs that do not provide 
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reliable arrival timing information. Our technique has the additionnal attractive feature that lower cost modern 
ultra-fast TCSPC technology can be used, instead of more expensive streak cameras, to determine precise timing 
information about early photons. This, even though TCSPC does not have the exquisite temporal resolution of 
streak cameras. In this respect, we nevertheless rely on the ability of modern TCSPC hardware to provide for 
high SNR and high sensitivity measurements. Our approach does not require obscure parameter selection. Only 
the delay and attenuation needed to implement the NCFD are required, parameters which have a simple sound 
physical interpretation. We are currently working on our next step, which is to use our NCFD technique to infer 
the 3D position of a fluorescent inclusion. 
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7.4 Resume de I'article 
Dans les travaux precedents, nous avons introduit une version numerique du discrimina-
teur a fraction constante (NCFD) permettant le traitement de signaux optiques resolus 
en temps. Cette technique permet d'extraire de maniere stable, le temps d'arrivee des 
premiers photons emis par une inclusion fluorescente noyee dans un milieu diffusant. Nous 
avons demontre de maniere experimental qu'il existe une relation quasi-lineaire entre ces 
temps d'arrivee et la profondeur de l'inclusion. Dans cet article, nous exploitons cette 
relation temps vs profondeur pour deduire la position de l'inclusion par l'entremise d'un 
algorithme par temps de vol. L'algorithme developpe utilise un detecteur de reference; 
le temps d'arrivee qui lui est associe est soustrait des temps enregistres par les autres 
detecteurs. On obtient ainsi des temps d'arrivee relatifs provenant de plusieurs positions 
de detecteur autour du milieu diffusant. Ces temps relatifs servent a localiser la position 
de l'inclusion dans le plan horizontal. L'algorithme ainsi developpe procure une localisa-
tion precise de l'inclusion, demontrant le plein potentiel de la localisation de fluorescence 
basee directement sur une approche par temps de vol. Un schema bloc de l'algorithme est 
presente en annexe A. 
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ABSTRACT 
In previous work, we have introduced a numerical constant fraction discrimination (NCFD) technique for pro-
cessing time-resolved optical signals. It allows to extract, in a stable manner, the arrival time of early photons 
emitted by a fluorescent inclusion embedded in a scattering medium. We showed experimentally that these 
arrival times correlate quasi-linearly with inclusion depth. We now exploit this arrival time vs depth relationship 
for inferring the inclusion position by way of a time of flight algorithm. The algorithm uses the relative arrival 
times measured at several detector positions around the scattering medium with respect to a reference detector 
position. The latter is chosen as that detector position for which the arrival time is shortest. Our approach 
provides accurate inclusion localization, showing the potential of direct time-of-flight fluorescence diffuse optical 
tomography. 
Keywords: Fluorescence diffuse optical tomography, numerical constant fraction discrimination, time-of-flight, 
volumetric optical imaging 
1. I N T R O D U C T I O N 
Fluorescence diffuse optical tomography (FDOT) aims to find the position of fluorescent heterogeneities in 
3D in thick turbid media non-invasively by optical imaging techniques.' '1 In our work, we perform optical 
measurements in a non-contact manner with the medium, thereby implementing non-contact FDOT which is 
a necessity as we target small animal imaging. The advantages of non-contact measurements in this context 
have been clearly expounded by Schulz tt al. 2 Fluorescence imaging in intact living organisms leads to in vivo 
optical molecular imaging which is of great interest for the medical and pharmaceutical communities, as small 
animals are extensively used in biomedical research.3 In previous work,4 we have introduced a numerical constant 
fraction discrimination (NCFD) technique for processing time-resolved optical signals. It allows to extract, in 
a stable manner, the arrival time of early photons emitted by a fluorescent inclusion embedded in a scattering 
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Figure 1. Time of flight (TOF) approach. The fluorescent signal will reach the detector D7 first resulting in the shorter 
arrival time. Similarly, detector D3 will record the longer arrival time. 
medium. Our experimental results showed that these arrival times correlate quasi-linearly with inclusion depth. 
We now exploit this arrival time vs depth relationship for inferring the position of the inclusion by way of a novel 
time-of-flight (TOF) FDOT algorithm. Our approach is similar in spirit to that of Feld,5 but it is more direct 
in the sense that no free proportionality factor is left unknown (see in particular Eq.(l) in Feld's paper5). Our 
experimental set-up detects the optical signals in a multi-view ring configuration. The algorithm uses relative 
arrival times measured at several positions around the scattering medium with respect to a reference position, 
which is a further distinction from Feld's work. 
Section 2 provides the motivations for our approach. Section 3 details the materials and the experimental 
set-up used for our measurements which are described in Sect. 4. Data processing is discussed in Sect. 5, along 
with experimental results obtained on a cylindrical thick turbid medium with optical properties representative 
of biological tissues. These results illustrate the capability of our technique to find the position of a small 3mm 
diameter spherical inclusion filled with indocyanine green (ICG). Finally, Sect. 6 presents conclusions of our 
work. 
2. OVERVIEW OF T H E A P P R O A C H 
The rationale behind our approach is best understood by referring to Fig. 1. Consider the fluorescent inclusion 
embedded in a scattering medium as a secondary source emitting spherical pulses of fluorescence as it is excited 
by ultra-short laser pulses. The time for a fluorescence pulse to reach each detector will be proportional to the 
inclusion-detector distance. Hence, being able to measure this time at each detector position provides depth 
information about the inclusion relative to that position. From the point of view of each detector position, 
however, all that can be said is that the inclusion must lie on a sphere of radius proportionnal to the arrival time 
of the fluorescent pulse. The intersection of these spheres should then coincide with the position of the inclusion. 
In practice, however, it is not that simple because we cannot measure directly the time for a pulse to travel from 
inclusion to detector as will be described shortly. 
We resort to time-correlated single photon counting (TCSPC) for detecting fluorescence pulses. Fig. 2 il-
lustrates a typical fluorescence curve we measure with TCSPC, called a fluorescence time point-spread function 
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Figure 2. Example of an FTPSF recorded with TCSPC. 
When normalized appropriately, it can be interpreted as a probability distribution of photons time-of-flight. It 
combines the effects of temporal broadening due to scattering of a laser excitation pulse as it reaches a fluorescent 
inclusion, the decay characteristics of the fluorophore used in the inclusion (the so-called lifetime), and temporal 
broadening due to scattering of the fluoresced pulse. 
When we say we detect the arrival of a fluorescence pulse, we mean detection of the early part (i.e. rising 
edge) of its associated FTPSF. Photons in that part of the FTPSF are called early or "snake" photons, since their 
trajectory wanders nearby the ballistic trajectory*. For a given detector position, the arrival time corresponds 
to the time taken by early photons to reach the detector. Referring to Fig. 3, the arrival time we measure is the 
combination of several different times (Tl , T2, T3, T4, and T5 in the figure). The problem is that we do not 
have access to these times individually, but only to their sum, since we do not know where the inclusion is (we 
are indeed trying to find it!). However, we know that for a given fixed position of the point at the boundary 
of the scattering medium where the laser beam is injected into the medium (laser injection point), the only 
parameter that varies with detector position is T3, i.e. the time taken by a fluorescence pulse to reach the 
scattering medium boundary. Thus, by choosing one of the detectors to serve as a reference and by subtracting 
the arrival time at the reference detector to those at the other detectors, we obtain time differences that solely 
depend on the travel of early fluoresced photons within the medium. These "measured" time differences will be 
exploited to find the radial position of the inclusion in the scattering medium as explained in detail in Sect. 5. 
Finding the angular position of the inclusion is based on the following observation. If we consider the set of 
arrival times for a given position of the laser injection point, then the detector that records the smallest arrival 
time is the one closest to the inclusion. Thus, the angular position of this detector is a good approximation to the 
angular position of the inclusion provided the angular difference between successive detector positions is small. 
By collecting the radial and angular information for multiple projections around the object and averaging the 
results, we obtain a measure of the inclusion's position which will be considered to be the inclusion's position. In 
our terminology, a projection corresponds to a set of FTPSFs measured at several detector positions around the 
*In practice ballistic photons are never detected in scattering media of thicknesses > 1cm with optical properties alike 
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Figure 3. The time recorded via our TCSPC system is Tl + T2 + T3 + T4 + T5 (Tl = time taken by the laser to reach 
the solution boundary, T2 = time between the boundary and the fluorescent inclusion, T3 = time from the inclusion to 
the boundary of the scattering medium, T4 = time between the boundary and the detector and T5 = electronics delays. 
As far as localizing the inclusion is concerned, T3 is the time of interest. 
scattering medium for a given laser injection point position (this is similar to fan-beam measurements in X-ray 
CT). 
A key aspect to our approach is the necessity to assign a stable arrival time to early photons since our 
fluorescence localization technique requires consistent and accurate arrival times. Because the amplitudes of 
FTPSFs vary in amplitude depending on the position of the inclusion, arrival times need to be amplitude 
independent. For this purpose, we resort to a method we have developed earlier, called numerical constant 
fraction discrimination (NCFD),4 able to extract these arrival times. Fig. 4 summarizes the steps. The NCFD 
is designed to trigger on a certain optimum fraction of the height of a fluorescence time point-spread function 
(FTPSF). It results in a bipolar signal with a zero crossing independent of the pulse amplitude. The zero crossing 
corresponds to the arrival time we assign to the early fluoresced photons. Constant fraction discrimination is a 
standard technique in ultra-fast electronics that require precise timing of electrical pulses (such as in TCSPC 
electronics7). We have transposed it for processing time-resolved signals numerically. 
3. MATERIALS A N D EXPERIMENTAL SET-UP 
3.1. Optical set-up 
A schematic of our experimental setup is shown in Fig. 5. A Tsunami laser (Spectra-Physics, Mountain View, CA, 
USA, wavelength set to 780nm, max output power = 750mW, rep. rate = 80MHz, pulse duration = 150fs FWHM) 
is used to illuminate the scattering medium (phantom) and excite the fluorescent inclusion. Detection is made 
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Figure 4. Steps to achieve our NCFD. (a) Raw data (FTPSF). Each FTPSF and the background measurement are first 
smoothed (here a digital Butterworth low-pass filter of order 2 and cutoff frequency at 3GHz is used). The smoothed 
background is then subtracted from the smoothed FTPSF. This is called the background subtracted filtered FTPSF 
(BSFTPSF) and is shown in (b). The BSFTPSF is then delayed (delay = 0.48ns), inverted and attenuated by a fraction 
r\ of the original amplitude {r\ was set to 1.0, i.e. no attenuation). This is next added to the BSFTPSF. The bipolar 
signal obtained (c) is finally analyzed to find its zero crossing. 
using a time-correlated single photon counting (TCSPC) system (SPC-134 and PMC-100 PMT, Becker&Hickl 
GmbH, Berlin, Germany). The PMT is cooled for reducing dark counts. To ensure an appropriate collection 
rate, the average output laser power is attenuated by a certain amount depending on the experiment (the power 
is typically in the range from 10 to 40mW. The diffused fluorescence light exiting the phantom is collected by 
a first plano-convex lens (focal length = 25.4mm) and then imaged onto the photocathode of the PMT by a 
second plano-convex lens (focal length = 200mm). With this configuration we image a 4>= 1.25mm spot on the 
phantom onto the whole surface area of our PMT (<j> = 10mm). Between the two lenses, interference filters 
(Omega Filters, Brattleboro, VT, USA) are inserted to attenuate as much as possible the laser wavelength. 
Presently, our experimental set-up includes only one detector. This is why the detector and collection optics 
are attached to a rotational disc. In this manner, we can simulate a set of detectors by moving our detector 
around the object. This is very useful for development purposes, as it allows to test detection at arbitrary angles. 
We are currently working on an experimental set-up with 16 detectors distributed over nearly 360° in a fan-beam 
like configuration as discussed by Pogue tt al.s 
As mentioned in Sect. 2, we acquire multiple tomographic projections to compute an average position of 
the inclusion. To obtain multiple projections with our experimental set-up (and with the tomograph we are 
developing), instead of rotating the laser around the phantom* to inject the laser at different points, we rotate 
the phantom and keep the laser beam fixed since this is easier. This is done with a rotation stage onto which 
the cylinder containing the scattering medium is placed. Rotating the cylinder by an angle a is the same as 
if we were rotating the laser beam around and injecting it at an angle —a. We will nevertheless talk in terms 
of rotating the laser beam on some occasions (although we do not do that in practice), since it is equivalent 
and more convenient to think that way in certain situations. This corresponds to taking the point of view that 
the cylinder is fixed and the laser moves. In this case, we say we are working in the cylinder's reference frame. 
To make things clear, we will use the following notation related to the angle a: [acyi]iaser means that we are 






Figure 5. Schematic of the experimental setup showing the laser source, the phantom containing the fluorescent inclusion, 
the optical components (lens, attenuator, filters), and the PMT detector. 
thinking in terms of rotating the cylinder in the laser reference frame (which is the actual angle of rotation of 
the cylinder in our set-up) and [aiaser]cyi means that we are thinking in terms of rotating the laser beam in the 
cylinder's reference frame. Or course, [o^aser-lcyi = —[^cy^iaser- Then, to each angular position of the cylinder 
[<Xcyi]iaser (or equivalently of the laser [alaser]cyi), there corresponds a projection P[acyl]laeer (or P[aiaBer]cyl)-
3.2. Phantoms 
We used a phantom to simulate tissue optical properties. It consisted of a 5cm outer diameter glass tube (wall 
thickness = 1.5mm, height = 12cm) filled with a 48:1 (V/V) aqueous dilution of Intralipid® 20% (Baxter). 
This suspension liquid yields a scattering coefficient of /is = 5cm - 1 . 9 In this scattering solution we inserted a 
fluorescent inclusion made with a glass tube (O.D. = 4mm, wall thickness = 0.5mm, length = 1cm, capped at 
both ends) filled with indocyanine green (ICG) (Fisher Scientific), a NIR fluorescent agent (absorption peak @ 
780nm, emission peak @ 830nm), at a concentration of 10/xmol/^. Due to the poor stability of ICG in aqueous 
solution, we added sodium polyaspartate (PASP) to enhance fluorescence stability.10 Finaly, the inclusion was 
attached at one end with a very thin rod to allow us to fix it at a constant height along the z axis while being 
able to move it in the x-y plane. 
4. M E A S U R E M E N T S 
As mentioned in the previous section, measurements consisted of multiple tomographic projections around the 
phantom. Due to mechanical restrictions, it was impossible to collect fluorescent signals between -40° (= 320°) 
and +40° . This is the reason why results are presented for detector angles from 40° to 320° . Note that angles 
are measured counterclockwise with respect to the laser beam, the latter being at 0° . 
The first plano-convex collection lens was positioned a focal distance away from the cylinder's surface. The 
laser beam was adjusted at the same height as the inclusion so that it hit the phantom at the center (we are 
considering planar measurements here). As shown in Fig. 6, measurements for a given tomographic projection 
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Figure 6. Top view of the setup. For each angular position of the cylinder (phantom), the detector is rotated around 
from 40° to 320° in steps of 10° . 
(i.e. a given cylinder position) were acquired by rotating the detector around the cylinder from 40° to 320° in 
steps of 10° . The next projection is then acquired after rotation of the cylinder by 10° and repeating the process 
(rotation of the detector). After acquisition of the projections, background measurements without an inclusion 
immersed into the medium were also made for each detector position. These backgrounds are used in our NCFD 
technique, see Fig. 4. The reason for this is that, at present, light at the laser wavelength slightly contaminates 
our fluorescence measurements. This is caused by our interference filters that do not provide sufficient extinction 
at the laser wavelength. We are working on this temporary problem and in a near future we will not need to 
acquire background measurements anymore. 
5. DATA PROCESSING AND RESULTS 
To relate arrival times to distances traveled by diffused fluorescence pulses, we need an estimate of their speed in 
the medium. We have developed an experimental technique for this.11 It yields an average speed of 4 x 107m/s 
for the scattering medium we have used here. Knowing this speed, we are now ready to exploit arrival times. 
The results presented next were obtained by placing the fluorescent inclusion at a radial position of + l c m 
and initially parallel to the laser beam axis (i.e. angular position of 0° ) when the cylinder was at [otCyi]iaser = 
0° , as shown in Fig. 6. Thus cylinder angle and inclusion angle are the same. Note that in a real situation, we 
don't know the inclusion's position, we are trying to find it. The fact that we know it here allows to validate our 
approach. The laser power delivered to the cylinder was lOmW. Since no detection is made between 320° and 40° , 
all tomograhic projections contain data in the range from 40° to 320° . Recall that the goal of the tomographic 
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Figure 7. Graphs showing the arrival time as a function of detector position for different angular positions of the cylinder. 
The shortest arrival time occur at the detector which is closest to inclusion. 
5.1. Angular position of the inclusion 
For each FTPSF in a tomographic projection, NCFD is applied to get the arrival time of the fluorescent signal 
as a function of detector position. Fig. 7 shows results for different cylinder angular positions (in the laser 
reference frame), each cylinder position corresponding to a projection. Notice that, in each of these graphs, 
the shortest arrival time occurs for the detector closest to the inclusion. For a given projection P\[pic , ] , a s e r , we 
consider the angular position of the shortest time (ST) detector to be the angular position of the inclusion in the 
laser reference frame as predicted from that projection. This angular position is denoted by 7ST,[«C i]laeer- This 
angle is next reported in the cylinder reference frame since we ultimately want to know the inclusion's position 
within the cylinder. To do this, [acyi]iaser is subtracted from the detector's angle in the laser reference frame. 
We finally get 7sT,[aia„e lST,[acyi]iaaer ' [acyl\laser• 
Finally, the average of all shortest time detector angles referred to the cylinder reference frame found for all 
projections is computed. 
(1) 
with ( ) meaning the average. This average gives what we consider to be in our approach the angular position 
of the inclusion [ryinci]Cyi which will be referred to as the averaged angle of minimal arrival times. The radius 
corresponding to this angle will be called the radius of minimal arrival times and the inclusion is supposed to lie 
on this radius. 
5.2. Radial position of the inclusion 
There remains to find the radial position of the inclusion along the radius of minimal arrival times. For this, we 
exploit the experimental time differences alluded to in Sect. 2 and compare them to time differences computed for 
a set of several possible positions along the radius of minimal arrival times. We use positions at every millimeter 
from the center to the boundary of the cylinder. The radial position corresponding to the smallest discrepancy 
between experimental and computed "theoretical" time differences will be taken as the inclusion's position. 
Let TZ = {pi]f=1 be the set of possible radial positions and V = {Pn}%=1 the set of projections. For each 
projection Pn, the first step consists in computing the "theoretical" times it would take for the fluorescence 
pulses to propagate from a given inclusion position pi to the different points on the boundary of the scattering 
medium associated to each detector position in the projection. This theoretical time is obtained by computing the 
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Figure 8. Inclusion localization with our approch. The actual radial and angular positions are respectively 10mm and 
0°. Our alogrithm finds respectively 11mm and 5.8° . 
geometrical distance from the inclusion to a given boundary point and using the average speed in the scattering 
medium to convert this distance into a time. The second step computes theoretical time differences, using as 
reference detector the one associated with the shortest arrival time obtained experimentally. 
At this point, we get for each position pt a vector At" t f t e o containing theoretical time differences as a function 
of detector position for projection Pn. These vectors are compared against their corresponding experimental 
counterparts At™ in a least squares sense, i.e. we compute the following individual discrepancies 
5T llAt: i.theo At"x p | j (2) 
We select the index i ^ i n of possible inclusion positions that corresponds to the smallest discrepancy and keep 
the associated position P™miii in memory. This is repeated for all projections. Finally, the average of the radial 
positions found over all projections, i.e. 
1 N (3) 
n = l 
is considered to be the radial position of the inclusion. This average radial position together with the averaged 
angle of minimal arrival times [7inc(]ci/( is then the final position of the inclusion determined by our approach. 
Fig. 8 shows the reconstruction obtained with our method. The angular and radial positions found are 
respectively 5.8° and 11mm which is close to what we should have found. Other results are presented in Fig. 9 
for different initial angular and radial positions. 
We have noticed that when the inclusion is closer to the center of the cylinder, the error on the angular 
position is larger (Fig. 9 (a) is an example). This can be explained by the fact that in such cases the detectors 
receive less fluorescence signal. Decreasing the step between successive detector positions would probably improve 
our results (but also the acquisition time). Note also that the way in which the inclusion is held in the solution 
at present does not allow to know its absolute exact position in the scattering medium better than to within 
70 
Actual angular position = 180° 
Actual radial position = 4mm 
Actual angular position = 230° 
Actual radial position = 2cm 
— i i i i i i i — I I i i i i i i i _ 
30 20 10 0 10 20 30 30 20 10 0 10 20 30 
Distance (mm) Distance (mm) 
(a) (b) 
Figure 9. Others inclusion localizations performed with algorithm. Radial and angular positions found were respectively 
(a) 5.5mm and 204° (true positions 4mm and 180° ) (b) 20.7mm and 230° (true positions 20mm and 230° ). 
lmm in each dimension. Consequently, it is not possible at this time to fully characterize the precision of our 
method. Nevertheless, the method we developed is intuitive and performs good reconstructions showing the 
great potential of direct time of flight localization of fluorescent inclusions. 
6. CONCLUSION 
In this work we developed a novel approach enabling direct time of flight diffuse optical tomography for localizing 
a fluorescent inclusion. To achieve this, we used a NCFD technique to determine the arrival time of early photons. 
NCFD has the avantage not to depend on the signal amplitude and is minimally prone to noise. Made in a non-
contact manner, our experimental results show the validity of our algorithm where inclusion localizations were 
near to reality. This is a simple, fast and effective technique. At present, we are not able to quantify the precision 
of our system for the simple reason that we can't know the exact position of the inclusion in the medium. We 
need to improve our experimental set-up in this respect, which will be part of future work. Our experimental 
results show clearly that this novel approach provides accurate reconstruction in terms of localizing the position 
of a fluorescent inclusion in a plane. We are currently working to go one step further by exploiting this novel 
approach for inferring the 3D position of the inclusion. 
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8.1 Mise en contexte 
Cet article a ete publie dans le cadre de la conference Optics East 2007 a Boston en 
septembre 2007. Une presentation orale resumant les resultats de nos recherches a ete 
faite lors de la seance portant sur le comptage de photons correle en temps. 
8.2 T i t re de I'article 
Version anglaise 
Time-of-flight 3D localization of fluorescent inclusions in thick turbid media with ultra-
fast TCSPC APDs and electronics 
Version frangaise 
Localisation 3D d'une inclusion fluorescente en milieu diffusant par temps de vol utilisant 
une APD et une electronique TCSPC ultra-rapide 
8.3 Auteurs 
Vincent Robichaud et Yves Berube-Lauziere 
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Universite de Sherbrooke, 2500 boul. Universite, Sherbrooke, Quebec, J IK 2R1, Canada 
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8.4 Resume de I'article 
Dans I'article precedent, une approche par temps de vol est presentee permettant la lo-
calisation 2D d'une inclusion fluorescente a l'interieur d'un plan. Nous faisons ici un pas 
supplemental en presentant une technique capable de determiner la troisieme dimension, 
permettant une localisation spatiale 3D complete d'une inclusion fluorescente en milieu 
diffusant. La procedure se divise en deux etapes. Premierement, il y a determination de la 
tranche horizontale ou se situe l'inclusion. Pour ce faire, une analyse en intensite est effec-
tuee sur des signaux provenant de differentes hauteurs. Deuxiemement, une localisation 
2D a l'interieur de cette tranche est faite en utilisant la technique presentee dans Particle 
precedent, i.e. une approche par temps de vol. Les resultats obtenus sont concluants et 
demontrent la technique developpee. Suite a la publication de cet article, une nouvelle 
technique de localisation de la tranche verticale a ete developpee. II s'agit d'une tech-
nique basee sur le temps de vol des premiers photons. L'annexe B resume et presente des 
resultats obtenus avec cette nouvelle approche. 
Time-of-flight 3D localization of fluorescent inclusions in thick 
turbid media with ultra-fast T C S P C APDs and electronics 
Vincent Robichaud and Yves Berube-Lauziere 
Laboratoire TomOptUS, Departement de genie electrique et de genie informatique 
Universite de Sherbrooke, 2500 boul. Universite, Sherbrooke, Quebec, J1K 2R1, Canada 
A B S T R A C T 
Keywords: Diffuse optical tomography, 3D localization, fluorescence, numerical constant fraction discrimina-
tion, time-of-flight, time-domain, time-correlated single photon counting, time point-spread functions 
1. I N T R O D U C T I O N 
We herein describe a time-of-flight (TOF) technique to localize in 3D the position of a small fluorophore-filled 
inclusion immersed in a scattering medium. To achieve this, we exploit the arrival time of early excited and 
fluoresced photons. This is an embodiment of fluorescence diffuse optical tomography (FDOT) which aims to 
find the position of fluorescent heterogeneities in 3D in thick turbid media non-invasively via optical imaging 
techniques.1_3 In Ref. 4, we gave a short review of previous work on the problem of localizing a fluorescent 
inclusion via time-resolved measurements. This will not be discussed again here. 
Our approach exploits time-resolved measurements of emitted fluorescence pulses after short pulse laser 
excitation. Time-correlated single photon counting (TCSPC) and an avalanche photodiode (APD) are used 
for detecting the fluorescence pulses.5 Our set-up allows tomographic optical measurements without contact 
with the medium, thereby implementing non-contact FDOT. We target small animal imaging, and non-contact 
measurements are of great importance in this context as has been discussed by Schulz et al..6 
We have previously introduced a numerical constant fraction discrimination (NCFD) technique for processing 
time-resolved optical signals.7 It allows to extract in a stable manner the arrival time of early photons emitted 
by a fluorescent inclusion embedded in a scattering medium. We showed that these arrival times highly correlate 
with inclusion depth. Recently,4 we presented a novel TOF FDOT algorithm that exploits NCFD and the arrival 
time vs depth relationship to find the 2D position of an inclusion in a plane ("in-slice localization"). Here, we 
go one step further, by adding a technique to find the position along the 3 r d dimension, which, combined with 
in-slice TOF localization, provides for complete 3D spatial localization of a fluorescent inclusion. 
Our approach is reminescent of pulse echo ultrasound imaging,8 whereby here the fluorescent inclusion can 
be seen as a secondary source of echoes (playing more or less the role of impedance changes in ultrasound), but 
with the distinction that the echoes do not have the same wavelength as the excitation pulses. 
Correspondence should be sent to Yves.Berube-Lauziere@USherbrooke.ca 
Copyright 2007 Society of Photo-Optical Instrumentation Engineers (SPIE) This was published as paper No. 6771-17 
in Proceedings of SPIE Vol. 6771: Advanced Photon Counting Techniques II Conference as part of Optics East 2007 
and is made available as an electronic reprint with permission of SPIE. One print or electronic copy may be made for 
personal use only. Systematic or multiple reproduction, distribution to multiple locations via electronic or other means, 
duplication of any material in this paper for a fee or for commercial purposes, or modification of the content of the paper 
are prohibited. 
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Figure 1. Phantom used in our experiments and geometry associated with slice finding (described later in Sect. 3). A slice 
corresponds to an axial plane through the medium being imaged (here a cylindrical phantom, but which will eventually 
be a mouse). 
The outline of the present paper is as follows. Section 2 details the materials, experimental set-up and methods 
used in our measurements. We then provide details of our 3D spatial localization technique in Sect. 3. Results 
obtained with a cylindrical thick turbid medium with optical properties representative of biological tissues are 
presented Sect. 4. These results illustrate the capability of our approach to find the position in 3D of a small 
3mm diameter spherical inclusion filled with indocyanine green (ICG). Sect. 5 concludes our work. 
2. M A T E R I A L S A N D M E T H O D S 
2 . 1 . P h a n t o m s 
In our experiments, tissue optical properties are simulated by way of a phantom (Fig. 1) made of a 5cm outer 
diameter cylindrical glass tube (wall thickness = 1.5mm, height = 12cm) filled with a 48:1 (V/V) aqueous 
dilution of Intralipid® 20% (Baxter). This suspension liquid yields a scattering coefficient of n's = 5cm - 1 . 9 In 
this scattering solution we embed a fluorescent inclusion made with a glass tube (O.D. = 4mm, wall thickness 
= 0.5mm, length = 1cm, capped at both ends) filled with indocyanine green (ICG) (Fisher Scientific), a NIR 
fluorescent agent (absorption peak @ 780nm, emission peak @ 830nm), at a concentration of W(j,mol/£. Due to 
the poor stability of ICG in aqueous solution, sodium polyaspartate (PASP) is added to enhance fluorescence 
stability.10 The inclusion is attached at one end with a very thin rod to allow us to fix it at a constant height 
along the vertical axis while being able to move it in the horizontal plane. 
2 .2 . E x p e r i m e n t a l s e t - u p 
Our experimental setup is depicted in Fig. 2. This is a full 3D update of a previous 2D set-up that we present 
for the first time. 
2.2.1. Electro-optics 
A Tsunami laser (Spectra-Physics, Mountain View, CA, USA, wavelength set to 780nm, max output power = 
750mW, rep. rate = 80MHz, pulse duration = 130fs FWHM; not shown on the schematic) is used to illuminate 
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Figure 2. (a) Schematic of the experimental setup showing the laser beam, the glass cylinder (phantom), the detection 
channel with APD at its end, translation stage to move the phantom axially, and rotation stages to move, independently 
from each other, the phantom and detector angularly, (b) Top view of the setup. For each angular position of the cylinder 
(phantom), the detector can be rotated around from 40° to 320° . 
the scattering medium (phantom) and excite a fluorescent inclusion. Detection is made with an SPC-134 TCSPC 
PC plug-in power package (Becker&Hickl GmbH, Berlin, Germany) and an APD from Micro Photon Devices 
(MPD, Bolzano, Italy, model PDM 50ct, 50/um diameter active area, with cooling to reduce dark counts). The 
detector is always at the same height as the laser beam. In all our measurements, TCSPC collection time is 5 
seconds. 
2.2.2. Op to -mechan ic s 
The collection channel, described in detail in Ref. 5, serves to detect diffused fluorescence light exiting the surface 
of the phantom in a non-contact manner. A first lens (plano-convex, focal length (f.l.) = 25.4mm) collects the 
light, which is then relayed to the photosensitive area of the APD via a second lens (aspherical, f.l. = 4.6mm. The 
first lens is positioned a focal distance away from the phantom's surface and the second lens is a focal distance 
away from the APD sensitive area. This is a standard condenser configuration with magnification. Here, a <j>= 
0.28mm detection spot on the phantom is imaged onto the whole sensitive area of the APD (<j> = 50^m). Between 
the two lenses, interference filters (Omega Filters, Brattleboro, VT, USA) are inserted to attenuate as much as 
possible the laser wavelength. To ensure our measurements remain in the single photon counting limit,11 the 
average output laser power is attenuated to 40mW. 
Our set-up currently includes only one detector. Hence, the collection channel is mounted onto a disc that 
can be rotated from 40° to 320° to simulate a set of detectors around the phantom (Fig. 2 (b))*. We currently 
develop a 2 n d version of our set-up with 16 detectors distributed over nearly 360° in a fan-beam like configuration 
as discussed by Pogue et al..12 This will allow to speed up our measurements. We can acquire data for multiple 
laser injection points around the phantom by rotating the phantom instead of the laser, since this is easier. 
*Due to mechanical restrictions, it is impossible to detect fluorescent signals between -40° (= 320° ) and +40° ; the 
detector obstructs the laser beam in this range and prevents it to reach the phantom. This is why only detector angles 
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Figure 3. Example of an FTPSF recorded with TCSPC. 
For each injection point, measurements can be made with the detector at several positions around the medium. 
All these measurements can be repeated with the scattering medium positioned at different heights via vertical 
translation. As such, our set-up allows highly flexible and rather complete acquisition of tomographic time-
resolved optical data sets. This is all automated via the use of motorized translation and rotation stages and 
Lab View™ software that we've developed. 
It should be stressed here that our system covers the whole spectrum of measurements from transillumination 
to nearly backscattered, which we deem important for tomographic reconstruction purposes. 
2.3. Time-resolved optical data acquisition 
TCSPC is used to acquire fluorescence time point-spread functions (FTPSFs). Fig. 3 illustrates a typical case. In 
the context of TCSPC, a FTPSF is a histogram of the number of fluoresced photons as a function of their arrival 
time at a detector. It combines temporal broadening effects due to diffusive propagation of a laser excitation 
pulse as it reaches a fluorescent inclusion and of the ensuing fluorescence pulse, the lifetime decay characteristics 
of the fluorophore used in the inclusion, and the instrument's time of response (instrument response function 
(IRF)). From measured FTPSFs, we extract with our NCFD technique7 the arrival time of fluorescent wavefront 
at a detector. 
3. 3D SPATIAL LOCALIZATION 
As alluded to in the introduction, our approach to localize a fluorescent inclusion in 3D divides into 2 parts: 1) 
Find the slice in which the inclusion is located ("slice finding"), and 2) Find the position of the inclusion in that 
slice (in-slice localization). 
3 . 1 . S l ice finding 
Slice finding amounts to determining the height at which the inclusion is located (Fig. 1). To achieve this, 
measurements along the vertical y axis ("y-sweeps") are performed as illustrated in Fig. 4. For each sweep s 
(with s an index over sweeps, s = 1 to Ns), the height ys,max with the largest area under the FTPSF is recorded. 
The average of these heights j / „ O I is what we consider to be the height of the inclusion, and hence determines 
the slice in which the inclusion is to be found. We have found that using Ns = 8 sweeps for the average provides 
for reliable results by attenuating fluctuations over sweeps. 
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Figure 4. Slice finding. Vertical sweeps (along y in our system of axes) are performed for 8 different angular positions of 
the phantom. The detector is held at a constant angular position throughout. 
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Figure 5. (a) Slice finding result where the inclusion was actually at a height y = 20mm, and the height found is 22mm. 
(b) Here the inclusion was actually at a height y = 30mm, with the height found being 32mm. 
Fig. 5 shows slice finding results, with (a) showing a result where the height found was 22mm, whereas the 
actual height of the inclusion was y = 20mm, and (b) giving similar results with a measured height of 32mm for 
an actual height of 30mm. We have noticed in our experiments a systematic discrepancy of 2mm, which may 
be caused by several factors, within others the size of the inclusion (3mm in diameter) and the precision of its 
positioning within the scattering fluid. We are currently working on this last point to increase the accuracy in 
our positioning of the inclusion within the phantom cylinder. We nevertheless see a close agreement between the 
actual and measured values. 
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Figure 6. Measurements at several detection spots around the phantom for inclusion localization in a TOF approach. 
The fluorescent signal will reach detector D7 first resulting in the shortest recorded arrival time. Similarly, detector D3 
will record the longest arrival time. 
3.2. In-slice localization 
In-slice localization is somewhat more involved. Since it has been described in great detail elsewhere,4 only a 
short outline will be given here. The basis is depicted in Fig. 6. The medium is excited with an ultra-short laser 
pulse. This pulse, propagating diffusively into the medium, reaches the inclusion, which in turn absorbs part of 
the excitation light and re-emits a fluorescence pulse propagating in all directions alike a spherical wavefront. 
The time for this diffused wavefront to arrive at a given detection position on the boundary of the diffusing 
medium (to be called a "detection spot") will be proportional to the distance between inclusion and detection 
spot (we have shown in Refs 4,7 that this is indeed true to a good approximation). This time ("arrival time") 
thus provides depth information about the inclusion relative to that detection spot. Now, by measuring arrival 
times of wavefronts at several detection spots around the medium it then becomes possible to determine the 
position of the inclusion. Multiple measurements around the medium are required since all that can be said is 
that the inclusion must lie on a sphere centered at each spot with radius proportionnal to the arrival time of 
the fluorescent wavefront at that spot. The intersection of these spheres for several spots should then coincide 
with the position of the inclusion. In principle, in 3D, only 3 detection spots are necessary, since the intersection 
of 3 spheres is a point. In 2D (planar case), this reduces to 2 as the intersection of 2 circles is a point. In 
practice, however, we use more than these minimum number of detection spots to provide for more redundancy 
and increase robustness. 
The previous ideas provide the rationale for a direct TOF in-slice localization technique. In reality, things 
are not so simple since we are dealing with ultra-fast and short signals. Consequently, it is impossible to directly 
measure the time for a pulse to travel from the inclusion to a detection spot. This forces us to use time differences 
and a minimization technique to find the inclusion's position. At this point, the reader is referred to Ref. 4 for 
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Figure 7. In-slice localization results. As shown, the actual position (radial and angular) was 10mm from the center at 
60° , with the found position at 9.93mm at 59°. 
4. RESULTS 
Fig. 7 shows a representative result obtained for in-slice localization. As can be seen, there is a close agreement 
between the actual and the found position of the inclusion. In this case, the inclusion height was 20mm and the 
result for slice finding is that already shown in Fig 5 (a). This demonstrates the capability of our technique to 
find in 3D the position of a small inclusion. 
5. CONCLUSION 
In this work, we have supplemented our previously developed 2D spatial fluorescent inclusion localization tech-
nique with the capability of finding the position along the 3 r d dimension. For this, we resort to sweeps along the 
height of the scattering medium and determine for each sweep the height at which the most photons are detected. 
Localization within 2-3mm has been shown to be possible. To be more quantitative on the 3D precision of our 
localization technique, we need to improve the way the inclusion is held in the phantom, especially as regards its 
height. Notice that the number of photons was used as the criterion for finding the height of the inclusion, but 
other criterion could be used as well, such as the arrival time. In fact, for a given detection angular position, the 
shortest arrival time in a y-sweep should occur at the height of the inclusion. This will be the subject of future 
work to be published shortly. Finally, we stress that we never use intensity information for in-slice localization 
purposes, which distinguishes our approach from time-gating. 
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9.1 Mise en contexte 
Cet article a ete publie dans le cadre de la conference Photonics North 2007 a Ottawa en 
juin 2007. Une presentation orale resumant les resultats de nos recherches a ete faite le 
mardi 5 juin 2007 dans le cadre de la conference. 
9.2 Titre de I'article 
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Ultra-fast time-correlated single photon counting avalanche photodiodes for time-domain 
non-contact fluorescence diffuse optical tomography 
Version frangaise 
Comptage de photons ultra-rapide correle en temps utilisant une photodiode avalanche 
pour tomographie optique diffuse sans contact par fluorescence en domaine temporel 
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9.4 Resume de I'article 
Le progres recent dans le design et la fabrication de photodiodes avalanches (APDs) a 
permis l'arrivee de detecteurs tres performants en comptage de photons correle en temps 
(TCSPC). En plus d'etre beaucoup moins dispendieuses, les APDs offrent une resolution 
comparable aux tubes photomultiplicateurs a micro-canaux (MCP-PMTs), qui etaient jus-
qu'a recemment les meilleurs detecteurs en terme de resolution temporelle en TCSPC (< 
30 ps). II devrait egalement devenir possible de manufacturer les APDs selon les stan-
dards electroniques actuels dans un avenir rapproche. Ceci contribuera a reduire encore 
davantage leur prix et facilitera leur integration aux systemes complexes de detection 
multi-canaux, aspect essentiel en tomographie optique diffuse. Nous presentons ici, selon 
nos connaissances, les premiers resultats demontrant la viabilite des APDs pour proceder 
a des mesures en domaine temporel dans un contexte d'imagerie optique diffuse. Nos re-
sultats experimentaux demontrent que, malgre leur surface active beaucoup plus petite, 
les APDs offrent la possiblitle d'obtenir des signaux comparables a ceux obtenus avec une 
PMT. 
Ultra-fast t ime-correlated single photon counting avalanche 
photodiodes for t ime-domain non-contact fluorescence diffuse 
optical tomography 
Vincent Robichaud, Eric Lapointe and Yves Berube-Lauziere 
Laboratoire TomOptUS, Departement de genie electrique et de genie informatique 
Universite de Sherbrooke, 2500 boul. Universite, Sherbrooke, Quebec, J1K 2R1, Canada 
A B S T R A C T 
Recent advances in the design and fabrication of avalanche photodiodes (APDs) and quenching circuits for time-
correlated single photon counting (TCSPC) have made available detectors with timing resolutions comparable 
to microchannel plate photomultiplier tubes (MCP-PMTs). The latter, were until recently the best TCSPC 
detectors in terms of temporal resolution (< 30ps). Comparable resolutions can now be obtained with TCSPC 
APDs at a much lower cost. It should also be possible to manufacture APDs with standard electronics fabrication 
processes in a near future. This will contribute to further decrease their price and ease their integration in 
complex multi-channel detection systems, as required in diffuse optical imaging (DOT) and tomography (DOT). 
We present, to our knowledge for the first time, results which demonstrate that, despite their small sensitive area, 
TCSPC APDs can be used in time-domain (TD) DOT and more generally in TD DOI. With appropriate optical 
design of the detection channel, our experiments show that it is possible to obtain comparable measurements 
with APDs as with PMTs. 
Keywords: Diffuse Optical Tomography, Fluorescence, Time-Resolved Optical Measurements, Time-Domain, 
Time-Correlated Single Photon Counting, Avalanche Photodiodes, Photomultiplier Tubes, Non-Contact Mea-
surements 
1. INTRODUCTION 
With the advent of multi-channel electronics capable of acquiring signals from several detectors simultaneously, 
time-correlated single photon counting (TCSPC) has gained popularity in diffuse optical tomography (DOT) 
based on time-domain (TD) measurements.1,2 DOT systems using TCSPC developed thus far exclusively use 
photomultiplier tubes (PMTs).1 '3 - 8 With moderate cost PMTs (~5k$), temporal resolutions of 200ps can be 
achieved. MicroChannel Plate PMTs (MCP-PMTs) were until recently the best detectors for TCSPC as regards 
temporal resolution (30ps), but are much more expensive (~25k$) and easy to damage. Recent progress in the 
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design and fabrication of ultra-fast avalanche photodiodes (APDs) for TCSPC has made available detectors with 
resolutions as high as for MCP-PMTs,9 but at about l /5 th of the price. APDs offer several advantages: they 
are much more compact than PMTs, can incorporate all the electronics and cooling on a single chip, do not 
require high voltage supplies, and are not damaged, even by ambient light levels. Apart from their temporal 
resolution, such APDs are also appealing for DOT in terms of cost (~5k$ at present), which can be expected 
to decrease in future years as efforts are currently pursued to manufacture them with standard electronics 
fabrication processes.9 This is a definite asset for DOT systems where several detectors need to be used in 
parallel to acquire data all around the subject for tomographic reconstruction. We demonstrate the viability of 
APDs in time-domain (TD) DOT fluorescent measurements. We show that with proper optical design of the 
detection channel and a moderate increase in laser power (from lOmW to 40mW), photon count rates with an 
APD can be as high as with a standard PMT despite the APD's much smaller sensitive area, with the advantage 
of better temporal resolution and reduced dark counts. We present TCSPC fluorescence TD tomographic data we 
have acquired on diffusing and absorbing phantoms with an APD to support our approach. These are compared 
with measurements made under the same experimental conditions with a PMT (except for laser power). To our 
knowledge, this is the first time APDs are used in TD DOT, and particularly in non-contact TD fluorescence 
DOT. The results presented here will find application in a non-contact DOT scanner we are currently developing 
for small animal fluorescence molecular imaging.10 
2. MATERIALS A N D EXPERIMENTAL SETUP 
2.1. Optical Setup 
A schematic of the experimental setup is shown in Fig. 1. A Tsunami tunable femtosecond laser (Spectra^Physics, 
Mountain View, CA, USA; wavelength set to 780nm, maximum output power = 750mW, rep. rate = 80MHz, 
pulse duration = 130fs FWHM) is used to excite a fluorescent inclusion located within a cylindrical diffusing 
medium (phantom). The laser power was attenuated by a neutral density absorptive filter before striking the 
Fluorescent Inclusion (ICG) 
Z. ~~ ~~ Glass tube filled with a solution 
T v o f ln|ralip!d 20% 
Figure 1. Schematic of the experimental setup showing the laser source, the phantom containing the fluorescent inclusion, 
the optical components (lens, attenuator, filters), and the detector (APD or PMT). 
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phantom. Detection is made with time-correlated single photon counting (TCSPC) electronics (SPC-134 module, 
Becker&Hickl GmbH, Berlin, Germany, not shown in Fig. 1). The detectors used are an APD TCSPC module 
from MPD (Micro Photon Devices, Bolzano, Italy, model PDM 50ct, 50pm diameter sensitive area) and a PMC-
100-20 PMT module (Becker&Hickl GmbH) Both the APD and PMT modules are cooled for reducing dark 
noise. 
2.2. Optical design considerations for the detection channel 
The diffuse light emitted from the phantom is first collected by a plano-convex lens and then imaged onto the 
detector (APD or PMT) by a second lens (the focal lengths (f.l.) of these lenses are discussed below in more 
detail). The two lenses form a condenser pair, with the light rays between them being collimated. The ratio of 
the lenses' f.l.s determines the magnification factor of the pair. Between the two lenses, an optical attenuator 
is inserted to ensure that the photon flux is sufficiently small to prevent detection of multiple photons during 
each laser cycle (single photon counting limit4), and in the case of the PMT that the intensity of detected light 
does not saturate or damage the PMT. As we perform fluorescence measurements, interference filters (Omega 
Filters, Brattleboro, VT, USA) are also inserted between the lenses to filter out as much as possible the laser 
wavelength. 
As mentioned above, APDs have much smaller sensitive areas than PMTs. For both the APD and PMT we 
used, the first lens had a f.l. of 25.4mm. For the APD (active diameter <f> = 50pm), the second lens is aspheric 
with f.l. = 4.6mm. This gives a magnification factor of 0.18 and a collection spot of diameter <f> = 0.28mm 
on the phantom. Because of mechanical space constraints, we could neither use a larger f.l. for the first lens 
nor a smaller f.l. for the second lens to get a smaller magnification (this would have given a larger collection 
spot on the phantom). For the PMT (photocathode area 4> = 10mm), the second lens is plano-convex with 
f.l. = 200mm, which gives a collection spot <f> = 1.27mm on the phantom. With this configuration, we use the 
whole light sensitive area of our PMT, which is not optimal in terms of temporal resolution.1 However, this 
ensures not wearing out the photocathode on a localized portion, as well as a uniform design across PMTs in 
the eventuality that multiple PMTs will be used in a complete DOT scanner. As will be seen below in our 
experimental results, the fact that the size of the collection spot is smaller for the APD is compensated for by 
its larger quantum efficiency. Another fact worth noting is that the detection channel using an APD was more 
involved to align because of the APD smaller sensitive area. For this reason, we had to mount the APD module 
on two perpendicular translation stages to aling it with the optical axis of the detection channel. This was not 
needed with the PMT. 
2.3. Phantom 
We used a phantom to simulate tissue optical properties. It consisted of a 5cm outer diameter glass tube (wall 
thickness = 1.5mm, length = 12cm) filled with a 48:1 (V/V) aqueous dilution of Intralipid® 20% (Baxter). 
This suspension liquid yields a scattering coefficient fj,s = 5cm - 1 . 1 1 In this scattering solution, we inserted a 
fluorescent inclusion made with a glass tube (O.D. = 4mm, wall thickness = 0.5mm, length = 1cm, capped at 
both ends) filled with indocyanine green (ICG) (Fisher Scientific), a NIR fluorophore (absorption peak @ 780nm, 
emission peak @ 830nm, fluorescence lifetime r = 520ps typical), at a concentration of 10pmol/£. The inclusion 
was attached at one end with a very thin nylon wire to allow us to fix it at a constant height along the z (vertical) 
axis while being able to move it in the x-y plane (horizontal), see Fig.l. 
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Figure 2. FTPSFs measured with the APD. (a) Perpendicular measurements, (b) Parallel measurements. See Fig. 3 for 
the meaning of perpendicular and parallel measurements. 
3. FLUORESCENCE TIME POINT-SPREAD FUNCTIONS M E A S U R E M E N T S 
Fig. 2 shows a series of fluorescence time point-spread functions (FTPSFs) measured with our TCSPC electronics 
and the APD. An FTPSF is a distribution of the arrival times at a detector of photons emitted by the fluorescent 
m > 
(a) (b) 
Figure 3. Top view of the setup, (a) Measurements taken by displacing the inclusion parallel to the laser beam axis, (b) 
Measurements taken by displacing the inclusion perpendicular to the laser beam axis. 
inclusion after excitation by a short laser pulse. The FTPSF includes the effects of diffusion on both the laser and 
fluoresced light pulses along with the intrinsic fluorescence lifetime decay characteristics of the fluorophore used. 
In the measurements presented in Fig. 2, the fluorescent inclusion was displaced from -2cm to +2cm parallel 
and perpendicular to the laser beam axis in the scattering solution as indicated in Fig. 3. The displacement 
increment of the inclusion was 2mm. 
For comparison, Fig. 4 presents the same measurements as above, but made with the PMT. APD FTPSFs 
always have a steeper rising edge and a shorter tail. This is due to the higher temporal resolution of the APD 
(40ps) compared to that of the PMT (180ps). To better appreciate this, Fig.5 shows two FTPSFs on a log scale, 
one for the APD and the other for the PMT. 
Further comparison of Figs. 2 and 4 shows that the photon counts (which is equivalent to the photon count 
rate) in the APD FTPSFs can be made similar to those of the PMT. This is due to our selection of lens focal 
lengths discussed earlier in Sect. 2.2. The laser power incident on the phantom was 40mW for measurements 
with the APD, whereas it was lOmW for the PMT. This proves that APDs can be as efficient as PMTs in DOT 
measurements, provided an appropriate selection of optical components is made. Note that the spot seen on 
the phantom was smaller for the APD (<f> = 0.28mm) compared to the PMT (cf> = 1.27mm). Thus with more 
sophisticated optical design, the efficiency of the detection channel could be even larger with the APD despite 
its smaller photosensitive area. The reason for this lies in part in the quantum efficiency of APDs (here around 
14% @830nm) compared to that of PMTs (2% for the PMT we have used, which is typical for PMTs). 
4. DATA PROCESSING 
The goal of fluorescence diffuse optical tomography is to locate fluorescent inclusions in a diffusing medium. 
In our group, we are developing a localization technique using information from early photons time-of-flight 
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Figure 4. FTPSFs measured with the PMT. (a) Perpendicular measurements, (b) Parallel measurements. 
numerical constant fraction discriminator (NCFD) technique we have described earlier.13 Fig. 6 summarizes the 
steps. The NCFD is designed to trigger on a certain optimum fraction of the height of a fluorescence time point-
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Inclusion at +1 cm (APD1) Inclusion at +1 cm (PMT ±) 
(a) (b) 
Figure 5. Comparison of FTPSFs measured with the APD (a) and PMT (b) on a semi-log scale. The rising edge of the 
APD FTPSF is steeper and its tail is shorter than for the PMT. The delay between the two FTPSFs is due to different 
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Figure 6. Steps to achieve our NCFD. (a) Raw data (FTPSF). Each FTPSF and the background measurement are first 
smoothed (here a digital Butterworth low-pass filter of order 2 and cutoff frequency at 3GHz). The smoothed background 
is then subtracted from the smoothed FTPSF. This is called the background subtracted filtered FTPSF (BSFTPSF) and 
is shown in (b). The BSFTPSF is then delayed, inverted and attenuated by a fraction 77 of the original amplitude*. This 
is next added to the BSFTPSF. The bipolar signal obtained (c) is finally analyzed to find its zero crossing. 
spread function (FTPSF). It results in a bipolar signal with a zero crossing independent of the pulse amplitude. 
The zero crossing corresponds to the arrival time we assign to the early fluoresced photons. 
Fig. 7 shows graphs of early photons arrival times determined with our NCFD technique as a function of the 
inclusion position for perpendicular and parallel displacements. Results for both APD and PMT measurements 
are given. As can be seen, the relationship between position and arrival time is almost linear (the region where 
the curve flattens for positions below approximately -1.2cm contains data that should be discarded; at those 
points, the detector receives insufficient fluorescence signal from the inclusion for the data to be reliable13). 
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Figure 7. Relationship between the position of the fluorescent inclusion and the arrival time of early fluoresced photons 
as determined with the NCFD technique, (a) APD measurements, (b) PMT measurements presented in earlier work.13 
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Figure 8. Early photon arrival times determined via NCFD in terms of the angular position of the APD as it is rotated 
around the phantom from 40 to 320° . Angles are measured counterclockwise with respect to the laser beam, the laser 
beam itself being at 0° . The fluorescent inclusion was located at a radial position of 1cm from the center of the phantom 
at an angle of 70° with respect to the laser beam. 
5. FLUORESCENCE DOT MEASUREMENTS 
As a final result, Fig. 8 shows a graph of early photon arrival times determined via NCFD in terms of the angular 
position of the APD as it is rotated around the phantom from 40 to 320° (mechanical constraints prevent detection 
between -40° (= 320° ) and +40° ). Angles are measured counterclockwise with respect to the laser beam, the 
laser beam itself being at 0° . The fluorescent inclusion in those measurements was located at a radial position 
of 1cm from the center of the phantom at an angle of 70° with respect to the laser beam. The smallest arrival 
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times occur for detector positions around 70° , as it should be, since this is where the inclusion is closest to the 
detector. The largest arrival times are at the opposite around 250° . The use of such measurements for localizing 
a fluorescent inclusion in a scattering medium is the subject of another paper.12 
6. CONCLUSIONS A N D F U T U R E WORK 
This work has focused on the use of TCSPC APDs to perform measurements for time-resolved diffuse optical 
imaging (TR DOI). A general belief is that APDs have too small a sensitive area for DOT purposes.1 Our 
experimental results clearly show, to the contrary, that they provide data comparable to that obtained with 
PMTs provided the optical detection channel is appropriately designed. The higher quantum efficiency of APDs 
also plays a key role in this respect. Recall that our design was so that the collection spots on the phantom were 
of comparable sizes for the APD and PMT used for comparison. In the case of the APD we used a magnification 
< 1, which means reducing the size of the spot on the phantom as it is imaged by the condenser onto the APD, 
whereas for the PMT we enlarged the size of the spot (magnification > 1). 
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En premiere partie de ce memoire, une introduction au domaine de la tomographic optique 
diffuse a ete presentee. Des aspects plus techniques ont ete egalement abordes comme la 
fluorescence, les geometries de scanners, l'excitation, la detection, les types de mesures 
ainsi que l'aspect sans contact. Ces notions sont necessaires et leur comprehension a permis 
une revue judicieuse des differents systemes actuels pour petits animaux. II en ressort, suite 
a cette revue, que : 
- Aucun systeme ne combine des mesures en retrodiffusion/transillumination 
- La majorite des systemes sans contact utilisent uniquement des mesures CW 
- L'utilisation des premiers photons pour la reconstruction des images est une avenue 
encore peu exploitee 
Les deux premiers objectifs des presents travaux de maitrise couvrent les points suivants : 
1. Developper un prototype de scanner : 
• Sans contact 
• Permettant des prises de mesures tout le tour de l'animal 
• Exploitant des mesures resolues en temps 
2. Developpement d'algorithmes de localisation 3D de la fluorescence bases sur le temps 
d'arrivee des premiers photons 
Un troisieme objectif ne decoulant peut-etre pas des conclusions precedentes, mais consti-
tuant une point tres important des presents travaux est l'integration d'un nouveau type 
de detecteur en TOD, soit la photodiode avalanche en mode « geiger »(G-APD). La per-
tinence de cet objectif vient du fait que comparativement aux PMTs, les G-APDs ne sont 
pas endommagees par les niveaux de lumiere ambiante, sont de dimensions beaucoup plus 
petites et procurent une meilleure resolution temporelle (<50 ps comparativement a en-
viron 200 ps pour une PMT d'un prix equivalent). Des comparaisons entre des mesures 
provenant respectivement d'une PMT et d'une G-APD on fait le sujet du chapitre 9. Les 
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resultats montrent qu'avec une configuration optique appropriee, il est possible d'obtenir 
des mesures comparables. On note egalement une meilleure definition dans le front mon-
tant du signal due a sa meilleure resolution temporelle. Des localisations d'inclusion faites 
avec des mesures provenant d'une G-APD prouvent egalement la validite de ce type de 
detecteur pour l'imagerie optique en milieu diffusant. 
Au niveau de la conception d'un prototype de scanner, les objectifs vises on ete atteints. 
Une architecture sans contact, permettant des mesures sur tout le tour de l'objet a ete 
realisee. Des mesures resolues en temps par une technique ultra rapide de comptage de 
photons correle en temps est utilisee. Par une rotation de l'objet, il est possible d'effeetuer 
des mesures sur de multiples projections. La simulation d'un anneau de detecteurs par 
une rotation d'un seul canal de detection est employee pour l'instant. Une integration 
eventuelle de 16 canaux est prevue arm d'accelerer l'acquisition. 
Concernant les alogrithmes de localisation, la mise au point d'une approche par temps 
de vol a ete demontree. Cette technique s'appuie sur des mesures resolues en temps de la 
distribution des temps de vols des photons fluorescents suite a une excitation laser ultra 
breve. Par la methode du NCFD developpee, une extraction des temps d'arrivee est faite 
sur chaque courbe (PTPSF) provenant de differentes positions de detection. L'acquisition 
est egalement faite sur plusieurs projections tomographiques afin de maximiser l'infor-
mation recueillie par un certain degre de redondance menant a une meilleure qualite de 
la localisation. Une procedure se divisant en deux etapes a ete etablie. Tout d'abord, de 
multiples balayages de l'axe vertical sont effectues pour determiner dans quelle tranche 
horizontale se trouve l'inclusion. Ensuite de multiples projections tomographiques sont 
realisees autour de cette tranche pour determiner la position 2D de l'inclusion dans ce 
plan. Les resultats obtenus valident bien l'algorithme developpe et prouvent du meme 
coup qu'il est possible d'obtenir de l'information de profondeur par une analyse du temps 
d'arrivee des premiers photons. II serait maintenant interessant de complexifier le tout en 
considerant plus d'une inclusion fluorescente et verifier s'il serait possible d'adapter l'algo-
rithme developpe. Un aspect qui merite egalement qu'on lui porte attention est la mise au 
point d'une technique permettant de quantifer l'erreur de notre systeme. Actuellement, la 
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fagon dont l'inclusion est tenue dans le milieu difFusant n'est pas parfaite et en aucun cas 
il est possible de determiner sa position absolue dans l'espace. II est done impossible pour 
le moment de calculer une erreur quant aux resultats obtenus. Cependant, les resultats 
obtenus revelent une localisation tres pres de la position dite « theorique » demontrant 
qu'il s'agit d'une technique tres prometteuse. II s'agit de plus d'une approche novatrice et 
unique dans la litterature developpee dans le cadre des travaux presentes. 
CINQUIEME PARTIE 
Annexes 
Annexe A. Schema bloc de I'algorithme de 
localisation 2D 
Pour une projection donnee P" 
Repete pour toutbs ies projections 
R6p6te pour 
possibles Id" 
Selection de la position d'inclusion 
procurant le plus petite ecart et gardons 
cette position en memoire 
lolutc 
>s Ies positions 
'inclusion 
Pour une position 
d'inclusion donnee P, 
Calcul des temps 
«theoriques »* 
Apres avoir traite 
toutes ies positions 
d'inclusion 
Comparaison des temps theoriques 
avec Ies temps experimentaux par la 
methode des moindres carrees : 
8;=I(Ak.-K,)2 
Calcul des differences de 
temps «theoriques »** 
Apres avoir traite t tes ies projections 
Une moyenne des positions radiales trouvees 
pour chaque projection est faite. Cette moyenne 
constituera la position radiale de I'inclusion : 
- 1 v . 
'Distance geometrique de I'inclusion a un point de 
detection sur la frontiere —> conversion de cette 
distance en un temps par I'entremise de la Vitesse 
"Uti l isat ion comme detecteur de reference celui associe 
au temps d'arrivee le plus court obtenu 
experimentalement 
Figure A.l Schema bloc de I'algorithme de localisation 2D (i.e. a l'interieur de la tranche) 
presente au chapitre 7. 
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Annexe B. Determination de la tranche 
verticale basee sur le temps d'arrivee 
Le chapitre 8 presente une technique de localisation de la tranche verticale basee sur une 
analyse en intensite. Suite a sa publication, une nouvelle approche exploitant le temps 
d'arrivee des premiers photons a ete mise au point. Tout comme la technique presentee 
au chapitre 8, il y a balayage de l'axe vertical pour 8 positions differentes de l'objet. Pour 
chacun des balayages, la hauteur a laquelle le temps d'arrivee est le plus court est retenue 
et une moyenne est effectuee. II s'agit d'une moyenne ponderee en intensite afin de mettre 
plus d'ampleur aux donnees provenant de forts signaux. Cette moyenne sera consideree 
comme etant la hauteur ou se trouve l'inclusion fluorescente. La figure B.l montre deux 
exemples de determination de la tranche verticale obtenus avec cette nouvelle approche. 
(a) (b) 
Figure B.l Determination de la tranche verticale en utilisant le temps d'arrivee des pre-
miers photons (a) Position verticale « theorique » de l'inclusion etait de 20 mm et la 
position obtenue est de 19 mm. (b) Position verticale « theorique » de l'inclusion etait de 
30 mm et la position obtenue est de 29 mm. 
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